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Abstract
Some patient groups (for example, paraplegics) have an impaired bladder volume
sensation, often associated with the inability to urinate properly. A common the-
rapy is regular intermittent self-catheterisation following a fixed time schedule.
To reduce the risk of complications and to enhance quality of life, a demand-
driven emptying scheme would be preferable for some patients. To achieve this,
a promising concept is non-invasive continuous impedance-based volume moni-
toring to estimate the appropriate moment for catheterisation.
Based on the technology of Electrical Impedance Tomography, this work inves-
tigates how this can be used for reliable bladder volume estimation. The work em-
phasises on appropriate electrode positions and estimation algorithms. Further,
device concepts are shown and disturbances and movement artefacts are analy-
sed. Finally, the concept is evaluated in FEM-simulation, in vitro-measurements
as well as clinical trials.
Subsuming, bladder volume estimation based on Electrical Impedance Tomo-
graphy shows good linearity, but has potential to be improved with regard to
repetition accuracy and movement artefact suppression in future research.
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Zusammenfassung
Einige Patientengruppen, beispielsweise Menschen mit Querschnittlähmung, lei-
den unter einer gestörten Wahrnehmung von Harndrang, meist verbunden mit
einer Störung der willkürlichen Entleerung der Harnblase. Vor allem bei Quer-
schnittlähmung ist daher oft der intermittierende Selbstkatheterismus zur Ent-
leerung der Blase über einen durch die Harnröhre eingeführten Katheter er-
forderlich. Da das genaue Blasenvolumen in der Regel unbekannt ist, erfolgt die
Entleerung nach einem festen Zeitschema. Die Entwicklung eines tragbaren, kon-
tinuierlich arbeitenden Blasenvolumen-Sensors ermöglicht den Betroffenen den
Übergang von einem festen Zeitschema zu einer bedarfsorientierten Entleerung
der Harnblase. Neben dem Gewinn von Lebensqualität könnten so vor allem die
klinischen Konsequenzen hoher Blasenvolumen vermieden werden.
Als Messprinzip wird im Rahmen dieser Arbeit dazu die Elektrische Impedanz-
tomografie (EIT) eingesetzt. Dabei handelt es sich um ein Verfahren zur Bestim-
mung der räumlichen Impedanzverteilung durch mehrfache, räumlich verteilte
Impedanzmessungen. Durch die unterschiedlichen Leitfähigkeiten von Urin und
die Harnblase umgebendem Gewebe wird ein Rückschluss auf das Urinvolumen
möglich. Auf dem Gebiet der EIT-basierten Impedanz-Zystovolumetrie leistet
die vorliegende Schrift Pionierarbeit. Die Eignungsbewertung des Verfahrens er-
folgt dabei anhand von Finite Elemente-Simulationen, im Laborexperiment, im
Tierversuch und in Humanstudien.
Ein besonderes Augenmerk liegt auf der Analyse von anwendungsspezifischen
Elektrodenanordnungen, um eine möglichst hohe Sensitivität und Selektivität
des Blasenvolumensensors zu erreichen. Dazu wird zunächst die notwendige me-
thodische Basis geschaffen, die auch auf andere EIT-Anwendungsfelder übertrag-
bar ist. Die anhand geometrischer Überlegungen entworfenen Elektrodenanord-
nungen werden anschließend in der Finite Elemente-Simulation bewertet. Ein
weiterer Schwerpunkt der Arbeit liegt auf der Erarbeitung algorithmischer Kon-
zepte zur Berechnung eines Volumen-Schätzwertes aus EIT-Messdaten. Dabei
werden sowohl Verfahren auf Basis rekonstruierter Impedanz-Tomogramme, als
auch parametrische Verfahren vorgestellt, die direkt auf den EIT-Messdaten ope-
rieren. Die Bewertung der entworfenen Verfahren erfolgt in der Finite Elemente-
Simulation, im Laborexperiment und in der Humanstudie.
Insgesamt kann die prinzipielle Eignung der EIT-basierten Impedanz-Zysto-
volumetrie als kontinuierlicher Blasenvolumensensor aufgezeigt werden. Weiteres
Forschungspotential bietet die Steigerung der Reproduzierbarkeit der Ergebnisse,
um in Zukunft auch Messungen im Rahmen normaler Alltagstätigkeiten durch-
führen zu können, ohne eine standardisierte Messposition einnehmen zu müssen.
ix
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1 Einleitung
1.1 Motivation
Für die meisten Menschen ist Harndrang und die sich anschließende willentliche
und bewusste Entleerung der Harnblase auf der Toilette eine Selbstverständlich-
keit, über die nur die wenigsten nachdenken. Ist das Empfinden von Harndrang
beispielsweise durch Probleme in der neurologischen Reizleitung gestört, kön-
nen sich die Betroffenen zur Bestimmung des geeigneten Zeitpunkts für eine
Miktion nicht mehr auf ihr Empfinden verlassen. Dabei treten je nach Krank-
heitsbild teilweise gegensätzliche Effekte auf: eine Unterbrechung der neurologi-
schen Reizweiterleitung bei Querschnittlähmung setzt den Harndrang komplett
aus, während bei Betroffenen einer überaktiven Harnblase (Overactive Bladder
Syndrom (OBS)) ein häufiger und verfrühter, meist nur schwer unterdrückbarer
Harndrang auftritt. Während Patienten des ersten Kollektivs durch geeignete
Maßnahmen eine übermäßige Füllung der Harnblase und damit einhergehende
Gefährdungen des Urogenitaltraktes vermeiden müssen, versuchen Patienten des
zweiten Kollektivs die Miktion bis zur Erreichung eines gesetzten Ziel-Volumens
zu verzögern.
Bisher versuchen die Betroffenen, das Blasenvolumen aus einer Dokumentati-
on von Trinkmenge und -zeitpunkt abzuschätzen oder die Toilette nach einem
festen Zeitschema aufzusuchen, was eine hohe Disziplin und Eigenständigkeit
des Betroffenen erfordert. Für beide Patientenkollektive wäre ein kontinuierlich
arbeitender Blasenvolumensensor nützlich. Querschnittgelähmte könnten bei Er-
reichen eines festgelegten Blasenvolumens informiert und an die Entleerung der
Harnblase erinnert werden, OBS-Patienten könnten verfrüht eintretenden Harn-
drang bewusst unterdrücken und bei Erreichen eines kritischen Blasenvolumens
die Toilette aufsuchen, bevor Inkontinenz eintritt.
Derzeit existiert kein automatisiert arbeitendes Verfahren zur kontinuierlichen
Bestimmung des Blasenvolumens am Markt. Zwar gibt es in der Literatur viele
Ansätze, das Blasenvolumen invasiv über Implantate oder nicht-invasiv trans-
kutan zu bestimmen. Kommerziell erhältlich sind bisher jedoch nur ultraschall-
basierte Systeme. Ein Nachteil dieser Systeme ist der hohe Aufwand für den
Patienten. Für jede Messung muss in einem geschützten Umfeld die Hose geöff-
net, Ultraschallgel aufgebracht und die Ultraschallsonde manuell aufgesetzt wer-
den. Eine kontinuierliche Volumenbestimmung ist mit diesem Verfahren nicht
möglich.
Ein großes Potential bietet hier die impedanzbasierte Blasenvolumenbestim-
mung (Impedanz-Zystovolumetrie). Das Verfahren arbeitet nicht-invasiv durch
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auf die Haut aufgebrachte oder möglicherweise in ein geeignetes Textil integrier-
te Elektroden. Durch Einsatz eines geringen Patientenhilfsstroms arbeitet das
System belastungsfrei für den Anwender, sodass ein Dauereinsatz möglich ist.
Darüber hinaus kann eine Impedanzmessung verhältnismäßig klein und günstig
realisiert werden, sodass tragbare, batteriebetriebene Geräte möglich sind.
Grundlage für diese Arbeit bilden zahlreiche Veröffentlichungen, die eine gu-
te Linearität abdominaler Impedanzänderungen mit Blasenvolumenänderungen
belegen. Relativ neu ist dabei die am Lehrstuhl für medizinische Informations-
technik am Helmholtz-Institut für Biomedizinische Technik der RWTH Aachen
erprobte Anwendung der Elektrische Impedanztomographie (EIT) (Leonhardt
u. a. 2011) zur Bestimmung des Harnblasenvolumens. Erste Human-Messungen
zeigten jedoch eine Unsicherheit über das Vorzeichen der ansonsten guten Kor-
relation zwischen Blasenvolumen und Globale Impedanz (GI) der EIT. Vier von
neun Probanden zeigten eine Abnahme der abdominalen Impedanz, während bei
fünf Probanden eine Zunahme beobachtet wurde. Als mögliche Ursache nennen
die Autoren eine ungenaue Positionierung der Elektroden.
Darüber hinaus bringt die Erweiterung der Impedanzmessung zur EIT neue
Freiheitsgrade wie geeignete Positionierung und Verschaltung der Messelektro-
den, Wahl einer geeigneten Referenz und Rekonstruktion eines Volumenschätz-
wertes aus der gewonnenen Datenbasis.
1.2 Ziel der Arbeit
Diese Arbeit leistet auf dem Gebiet der EIT-basierten Impedanz-Zystovolume-
trie Pionierarbeit. Zunächst werden daher geeignete Modelle und Geräte zur
systematischen Analyse vorgestellt. Neben zwei Finite Elemente (FE)-Modellen
zur Durchführung virtueller EIT-Messungen werden ein passiver Multifrequenz-
Dummy und zwei Tankmodelle für Laborversuche vorgestellt, die im Rahmen
dieser Arbeit entwickelt wurden. Ebenfalls werden verschiedene Messsysteme
vorgestellt, die zur Evaluation von Funktionskonzepten und Erfassung von Mess-
werten entwickelt wurden.
Ein Fokus dieser Arbeit liegt auf der Analyse von Elektrodenanordnungen
für die Impedanz-Zystovolumetrie. Neben dem Entwurf geeigneter Elektroden-
anordnungen werden Bewertungskriterien erarbeitet, die eine qualitative und
quantitative Eignungsbewertung ermöglichen. Die Anwendung der Bewertungs-
kriterien wird auf Basis der entwickelten FE-Modelle durchgeführt.
Ein weiterer Fokus liegt auf der Erarbeitung verschiedener algorithmischer
Konzepte, die zur Ermittlung eines Volumen-Schätzwertes dienen. Die entwi-
ckelten Verfahren werden vorgestellt und auf Basis der Finite Elemente Methode
(FEM)-Simulation sowie an Labor- und Humandaten evaluiert.
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Abschließend werden wichtige Aspekte dargestellt, die einen großen Einfluss
auf das Messergebnis aufweisen und Beachtung in der Messdurchführung – bei-
spielsweise im Rahmen einer groß angelegten klinischen Studie – finden sollten.
1.3 Gliederung der Arbeit
Kapitel 2 führt die medizinischen, technischen und mathematischen Grundlagen
zum Verständnis der Arbeit ein. Ebenfalls wird ein umfassender Überblick über
den Stand der Technik zur Bestimmung des Harnblasenvolumens bzw. den Stand
der Forschung auf dem Gebiet der Impedanz-Zystovolumetrie gegeben. In Ka-
pitel 3 werden die verwendeten Computer- und Labor-Modelle sowie die entwi-
ckelten Geräte-Prototypen vorgestellt, die zur Generierung der in den folgenden
Kapiteln verwendeten Daten genutzt wurden. Es schließt sich die Vorstellung
der Bewertungsmethodik, sowie die Vorstellung und Bewertung der entwickelten
Elektrodenanordnungen in Kapitel 4 an. Kapitel 5 widmet sich der algorithmi-
schen Seite der Impedanz-Zystovolumetrie und führt die entwickelten Verfahren
zur impedanzbasierten Volumenschätzung der Harnblase ein. Ebenfalls erfolgt
hier die Evaluation der entwickelten Verfahren an Simulation-, Labor- und Hu-
mandaten. Kapitel 6 beschäftigt sich mit Einflüssen auf die EIT-basierte Impe-
danz-Zystovolumetrie, die sich zum Teil signifikant auf den Volumenschätzwert
auswirken können und zum derzeitigen Stand der Technik in der Messdurch-
führung beispielsweise im Rahmen von klinischen Studien berücksichtigt werden
müssen. Eine anschließende Zusammenfassung mit Ausblick auf weiteres For-
schungspotential erfolgt in Kapitel 7.
3

2 Grundlagen
Zum grundlegenden Verständnis der Impedanz-Zystovolumetrie werden in die-
sem Kapitel die medizinischen Grundlagen der Harnspeicherung und -entleerung
vorgestellt. Weiterhin werden die Untersuchungsmethodiken eingeführt, die für
diese Arbeit Zugang zu Probanden und Patientenmessungen ermöglicht haben.
Neben dem Stand der Technik in Bezug auf die Bestimmung des Harnblasen-
volumens wird Grundlagenwissen zur elektrischen Bioimpedanz und ihrer Mess-
technik vermittelt, sowie die in dieser Arbeit eingesetzte FEM eingeführt. Ab-
schließend wird die EIT und das verwendete Rekonstruktionsverfahren als Basis-
Technologie der Impedanz-Zystovolumetrie eingeführt.
2.1 Medizinische Grundlagen
2.1.1 Anatomie und Physiologie der Harnblase
Die Harnblase ist ein im kleinen Becken liegendes muskelomembranöses Sam-
melorgan, das als Niederdruckreservoir für den durch die Nieren kontinuierlich
produzierten Urin dient (Hofstetter u. Eisenberger 1996). Die Abbildungen 2.1a –
2.1c verdeutlichen die Lage der Harnblase (grüne Kugel in Abb. 2.1c), sowie ihre
Lagebeziehung zu umgebenden Knochenstrukturen und Organen wie dem dar-
über liegenden Dünndarm.
Die Kapazität der Harnblase beträgt zwischen 350 ml – 400 ml beim Mann
und 400 ml – 450 ml bei der Frau (Jocham u. Miller 1994). In Extremfällen, bei-
spielsweise bei Überlaufblase, wird auch von Blasenkapazitäten um 1 l berichtet
(Hofstetter u. Eisenberger 1996). Bei einer üblichen Diurese von 70 ml – 100 ml
ergibt sich bei gesunden Blasenkapazitäten tagsüber ein Miktionsintervall von
4 h – 6 h, nachts tritt üblicherweise kein Harndrang auf. Eine gesunde Miktion
erfolgt als schmerzfreie, vollständige (d. h. restharnfreie) Entleerung mit Fluss-
raten von 20 mls bis 30
ml
s (Jocham u. Miller 1994).
Anatomisch umfasst der untere Harntrakt neben der Harnblase (lat. Vesica
urinaria) die Harnröhre (lat. Urethra) und den muskulären Sphinkterapparat.
Dabei erfüllen die Blase auf der einen Seite und Harnröhre sowie Sphinkterap-
parat auf der anderen Seite gemeinsam die Aufgaben von Harnspeicherung und
Harnentleerung nach dem Gegenspielerprinzip.
Die Muskulatur der Harnblase (lat. M. detrusor vesicae) besteht aus drei mus-
kulären Schichten, einer inneren und äußeren Längsschicht, sowie einer Zirkulär-
schicht, die bei Kontraktion zu einer konzentrischen Verkleinerung des Blasenvo-
lumens führen. Der Harnleiter mündet am Blasenhals (der Basis der Blase), an
dessen Anfang sich der Sphincter internus befindet. Weiter distal im Verlauf der
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(a) Haut (b) Muskel (c) Organe und Kno-
chenstrukturen
Abbildung 2.1: Anatomie des unteren Torso.
Harnröhre folgt auf Höhe des Beckenbodens der für die Kontinenz wesentliche
Sphincter externus. Ein Dauertonus der sog. Slow-twitch-Fasern dieser Schließ-
muskulatur sorgt für die Ruhekontinenz, bei Belastung (z. B. Hustenstoß oder
Niesen) stellt eine schnelle zusätzliche Kontraktion der Fast-twitch-Fasern die
Kontinenz durch eine Erhöhung des Verschlussdruckes sicher (Jocham u. Miller
1994).
Mit zunehmender Füllung dehnt sich die Harnblase aus, sodass der volumen-
bedingte Druckanstieg weitgehend kompensiert wird und während der Füllungs-
phase 15 cmH2O beim gesunden Menschen nicht überschritten werden (Jocham
u. Miller 1994). Mit zunehmendem Füllungsvolumen tritt die Harnblase hinter
der Symphyse aus dem kleinen Becken hervor und verdrängt umgebendes Ge-
webe zur Seite und nach oben, bis sie schließlich durch die Bauchdecke ertastet
werden kann. Eine deutlich gefüllte Harnblase zeigt Abb. 2.2.
Neuroanatomisch betrachtet sind zwei Zentren für die Blasenfunktion zustän-
dig: Das motorische zerebrokortikale Zentrum übernimmt die Koordination der
willentlichen Detrusorsteuerung, während das sakrale Miktionszentrum (in den
Rückenmarksbereichen S2–S4) dem Miktionsreflex und einer Verarbeitung und
Weiterleitung der zerebralen Befehle dient.
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Abbildung 2.2: Der Pfeil zeigt die Lage der gefüllten Blase bei der Frau in
Lateral- und Frontalsicht. Mit zunehmendem Blasenfüllstand weitet sich die Blase
entlang der inneren Bauchwand nach oben aus und verdrängt so Teile des Dünn-
darms.
Mit zunehmender Dehnung der Blasenmuskulatur werden Dehnungsrezepto-
ren aktiviert, deren afferente Signale bei geringen Füllungsvolumina zwar zu
gesteigerter Aktivität des Sphinkterapparates führen, allerdings werden diese
Signale bereits intraspinal oder zerebral unterdrückt, sodass es zu keiner be-
wussten Wahrnehmung von Harndrang kommt. Erst ab ca. 150 ml – 250 ml setzt
eine erste Wahrnehmung der Blasenfüllung ein (sog. Sensibilität), im weiteren
Verlauf setzt ab ca. 350 ml – 450 ml Harndrang ein. Der Gesunde kann über das
zentrale pontine Miktionszentrum die Detrusorkontraktion trotz Harndrang vor-
erst willkürlich hemmen, bis äußere Umstände die Miktion ermöglichen (Jocham
u. Miller 1994).
Im Rahmen der Miktion werden die zerebralen inhibitorischen Impulse auf
das sakrale Miktionszentrum durch stimulierende Efferenzen des motorischen
Miktionszentrums ersetzt, was zu einer Erschlaffung des Sphinkterapparates und
damit zu einem Abfall des Harnröhrenverschlussdruckes führt. Zusätzlich sorgt
der Druckanstieg durch die Detrusorkontraktion für ein deutliches Überwinden
des Strömungswiderstands der Harnröhre, sodass es zur Austreibung des Urins
kommt.
Beim Urin selbst handelt es sich um eine leicht saure (pH 5 – 6), wässrige Lö-
sung, die ab einem spezifischen Gewicht von 1,015 hell- bis dunkelgelb erscheint.
Sie enthält organische Substanzen (darunter ca. 30 g Harnstoff, 1 g Harnsäure
und 2 g – 3 g Kreatinin pro Tag), sowie anorganische Stoffe wie Natrium, Kali-
um, Kalzium, Magnesium, Ammoniak und eine vielfältige Anzahl verschiedener
Salze. Die genaue Zusammensetzung und die Ausscheidungsmengen sind stark
nahrungsabhängig (Hofstetter u. Eisenberger 1996).
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2.1.2 Pathophysiologie der Blasenfunktion
Eingrenzung der betrachteten Krankheitsbilder
Es gibt vielfältige Erkrankungen des oberen und unteren Harntraktes, die hier
nicht alle umfassend dargestellt werden sollen. Stattdessen beschränkt sich dieser
Abschnitt auf den Bereich der Blasenentleerungsstörungen, da betroffene Pati-
enten in hohem Maße von einer Harnblasenvolumetrie profitieren können.
Selbst die Ursachen für Blasenentleerungsstörungen sind sehr vielfältig und
können grob in Detrusorinsuffizienz (meist ein Defekt der Innervation) und einen
gesteigerten Strömungswiderstand der Harnröhre (durch mechanische oder funk-
tionelle Obstruktion, d. h. ein Abflusshindernis in der Harnröhre oder ein gestör-
tes Zusammenspiel der antagonistischen Funktion aus Detrusorkontraktion und
Relaxation des Sphinkterapparates) gegliedert werden (Wetterauer u. a. 1995).
Während eine mechanische Obstruktion in der Regel operativ recht gut be-
handelt werden kann, ist eine vollständige Heilung bei neurogenen Erkrankun-
gen oft nicht möglich. Diese Patienten würden daher in besonderem Maße von
einer Harnblasenvolumetrie profitieren, sodass im Folgenden zwei Krankheitsbil-
der hervorgehoben werden sollen.
Neurogene Blasenentleerungsstörungen
Neurogene Blasenentleerungsstörungen können angeboren oder durch Erkran-
kungen oder Verletzungen des Nervensystems erworben worden sein (Wetterau-
er u. a. 1995). Die Auswirkungen einer neurogenen Fehlfunktion sind vielfältig
und werden in viszeromotorisch (Beeinflussung der Kontraktion von Detrusor
und Sphincter internus), somatomotorisch (Beeinflussung der Kontraktion des
Sphincter externus) sowie sensorisch (Beeinflussung der Empfindung) eingeteilt
(Wetterauer u. a. 1995). Klinisch erfolgt eine weitere Kategorisierung nach Ort
der neurogenen Funktionsstörung in supranukleär (Störung kranial des sakra-
len Miktionszentrums S2–S4) und infranukleär (Störung der Reizleitung kaudal
von S2–S4) (Jocham u. Miller 1994). Bei Patienten mit supranukleärer Störung
läuft die Blasenfunktion ohne zentrale Steuerung als autonome Reflexentleerung
(Reflexblase, spastischer Lähmungstyp) über das sakrale Miktionszentrum ab,
was zu einer Inkontinenz der Betroffenen führt. Ursachen können unter anderem
Apoplex, M. parkinson, Multiple Sklerose, Demenz oder ein hoher Querschnitt
sein (Stöhrer u. a. 1996). Patienten mit infranukleärer Störung weisen hingegen
einen erschlafften Detrusor auf (schlaffer Lähmungstyp), aufgrund eines hohen
Restharns ist diese Gruppe von Überlaufinkontinenz betroffen. Ursachen können
unter anderem periphere Neuropathien bei Diabetes mellitus oder Rückenmarks-
verletzungen sein (Stöhrer u. a. 1996).
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Hohen Stellenwert in der Versorgung der Betroffenen hat die Vermeidung ho-
her Restharnmengen aus Gründen der Infektionsprophylaxe, sowie hoher Detru-
sordrücke zum Schutz der oberen Harnwege (Jocham u. Miller 1994). Wichtig vor
allem bei Tetraplegikern ist ein Schutz vor Komplikationen durch eine autonome
Dysreflexie. Die autonome Dysreflexie ist eine massive sympathische Überreak-
tion, die durch viszerale oder somatische Reize ausgelöst werden kann, beispiels-
weise durch eine hohe Blasenfüllung oder eine Reflexkontraktion der Harnblase
bei Erreichen eines Reflex-Volumens (Stöhrer u. a. 1996). Während der auto-
nomen Dysreflexie steigt der Blutdruck auf extreme Werte (z. B. >250 mmHg)
an, wodurch die Gefahr eines Schlaganfalls (lat. Apoplexia cerebri) besteht. Zur
Vermeidung autonomer Dysreflexien muss das Blasenvolumen unterhalb des als
kritisch identifizierten Blasenvolumens gehalten werden (Stöhrer u. a. 1996).
Weist die Blase des Patienten eine ausreichende Speicherkapazität bei intra-
vesikalen Drücken < 40 cmH2O während der Speicherphase auf, kommt heutzu-
tage in der Regel der intermittierende Selbstkatheterismus zum Einsatz. Dabei
füllt sich die Blase weitgehend normal und wird bei Erreichen der Speicherka-
pazität durch manuelles Einführen eines Einmalkatheters durch die Harnröhre
entleert (Jocham u. Miller 1994). Da bisher eine Messung des aktuellen Blasen-
Füllungsvolumens nicht praktikabel umsetzbar ist, erfolgt die Entleerung heut-
zutage auf Basis eines festen Zeitschemas bzw. der Erfahrung des Betroffenen in
Abhängigkeit der individuellen Trinkgewohnheiten.
Überaktive Harnblase
Im Gegensatz zur neurogenen Blasenentleerungsstörung ist das OBS durch häufi-
gen, imperativen Harndrang gekennzeichnet, der oft mit einer Dranginkontinenz
verbunden ist. Dabei tritt bereits bei geringen Füllungsvolumina ein nicht un-
terdrückbarer Harndrang auf, der die Patienten zur Toilette eilen lässt, wodurch
gerade ältere Betroffene einem erhöhten Sturzrisiko ausgesetzt sind (Lee u. a.
2013). Die Inzidenz liegt bei 12 % – 17 % (Arnold u. a. 2012). Ursachen können
hier Entzündungen, Fremdkörper, Tumore und neurogene Störungen wie die be-
reits erwähnte Reflexblase sein (Jocham u. Miller 1994).
Die Behandlung kann medikamentös erfolgen, wobei erhebliche Nebenwirkun-
gen auftreten. Daher sind konservative, nicht-medikamentöse Maßnahmen zur
langfristigen Behandlung empfohlen (Hofstetter u. Eisenberger 1996). Diese um-
fassen eine Anpassung der Ernährung, Beckenbodenmuskeltraining, Verhaltens-
training und Blasentraining. Durch die Anpassung der Ernährung wird vor allem
versucht, die Einnahme von Stoffen wie Koffein oder Alkohol zu vermeiden, die
eine reizende Wirkung auf die Blase aufweisen. Zusätzlich dient das Becken-
bodenmuskeltraining zur Wiederherstellung der Kontinenz, in dem die Betrof-
fenen während einer Drangepisode inne halten und durch Beckenbodenmuskel-
9
2 Grundlagen
kontraktion den Flusswiderstand der Harnröhre soweit herauf setzen, dass trotz
Detrusor-Kontraktion kein Urin austritt („freeze and squeeze“). Zur langfristi-
gen Besserung der Symptome zielt das Verhaltens- und Blasentraining auf eine
Steigerung der Zeitabstände zwischen notwendigen Miktionen. Dabei versucht
der Betroffene den Harndrang so lange zu unterdrücken, bis die Harnblase ein
definiertes Füllungsvolumen erreicht hat. Mit fortschreitendem Trainingserfolg
wird dieses Volumenziel sukzessive erhöht, bis eine zufriedenstellende Blasenka-
pazität erreicht ist. Zahlreiche Studien konnten eine deutliche Verbesserung der
OBS-Symptome nachweisen (Arnold u. a. 2012; Lee u. a. 2013; Goode u. a. 2011;
National Clinical Guideline Centre (UK) 2012).
Analog zum intermittierenden Selbstkatheterismus erfolgt auch beim Blasen-
training heutzutage die Volumenschätzung auf Basis eines festen Zeitschemas
bzw. der Erfahrung des Patienten auf Basis vergangener Miktionsvolumina.
Untersuchungsmethodik
Zur Abklärung von Blasenentleerungsstörungen des unteren Harntraktes kom-
men in der Regel urodynamische Untersuchungen zum Einsatz. Dabei sind vor
allem Zystometrie und Uroflowmetrie hervorzuheben, die wichtige klinische Da-
ten für diese Arbeit geliefert haben.
Bei der Zystometrie handelt es sich um ein standardisiertes Verfahren zur
qualitativen und quantitativen Erfassung der Detrusorfunktion sowie der Bla-
senwand-Compliance sowohl während der Füllungs- als auch der Miktionsphase
(Hofstetter u. Eisenberger 1996). Dazu wird die Blase kontrolliert über einen Ka-
theter mit physiologischer Kochsalzlösung oder Röntgen-Kontrastmittel befüllt
und zeitgleich das Beckenboden-Elektromyogramm (Beckenboden-EMG), der
Blasen-Innendruck (über Blasenkatheter) und der Abdominaldruck (über Rek-
talkatheter) aufgezeichnet. Parallel wird der vom Patienten empfundene Harn-
drang notiert, sowie zur Erkennung von Reflux unter Umständen ein Röntgenbild
aufgenommen (Video-Urodynamik). In regelmäßigen Abständen werden durch
Husten des Patienten oder Klopfen oberhalb der Symphyse Provokationstests
der Blase durchgeführt, um Drang- oder Stressinkontinenz nachzuweisen. Bei
Erreichen der Blasenkapazität wird die Befüllung gestoppt und nach einem wei-
teren Provokationstest üblicherweise eine Uroflowmetrie angeschlossen oder die
Blase über den Befüllungskatheter entleert. Die Untersuchungszeit beträgt ca.
30–60 Minuten.
Bei der Uroflowmetrie handelt es sich im Grundsatz um eine kontinuierli-
che Flussmengenmessung während der Miktion, die der Erkennung einer Ab-
flussbehinderung dient. Dabei wird der Harnstrahl quantitativ und qualitativ in
Abhängigkeit von Miktionsdruck und -widerstand erfasst (Hofstetter u. Eisen-
berger 1996). Obwohl es verschiedene technische Realisierungsmöglichkeiten für
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Uroflowmeter gibt, basieren alle im Rahmen dieser Arbeit eingesetzten Systeme
auf einer Präzisionswaage mit Auffanggefäß, sodass weitere Analysen des Urins
(z. B. elektrische Leitfähigkeit) möglich sind.
2.1.3 Verfahren der Zystovolumetrie
Invasive Techniken
Der etablierte Referenz-Standard für die Volumetrie der Harnblase ist die voll-
ständige katheterbasierte Entleerung. Auf diesem Weg wird das komplette Vo-
lumen erfasst und es verbleibt kein Restharn in der Blase (Braun u. Hofmann
1985). Es ist offensichtlich, dass dieses Verfahren für die bedarfsgerechte Termi-
nierung des intermittierenden Selbstkatheterismus oder für ein Blasentraining
ungeeignet ist.
Ohne Katheterisierung kommt die intravenöse Injektion von radioaktivem
Jod-131 aus: das System kommt bei der Bestimmung von Restharnmengen zum
Einsatz, indem vor und nach der Miktion die Radioaktivität über der Blase ge-
messen wird. Durch Verhältnisbildung der radioaktiven Strahlung und des Mik-
tionsvolumens kann sehr genau auf die Restharnmenge in der Blase geschlossen
werden (Braun u. Hofmann 1985). Aufgrund der notwendigen Miktion und der
radioaktiven Belastung ist auch dieses Verfahren für eine kontinuierliche Volu-
menbestimmung ungeeignet.
Nicht-invasive Techniken
Die einfachste Form der nicht-invasiven Blasenvolumenbestimmung ist die Pal-
pation, d. h. die manuelle Abtastung des Unterbauchs. Hierbei können von ge-
schultem Personal die Umrisse der Blase ertastet und damit das Volumen grob
abgeschätzt werden. Vergleichbar ist die Methode der Perkussion, bei der durch
Abklopfen der Bauchdecke die Blasenumrisse als akustische Veränderung des
Klopfgeräusches kenntlich werden. Beide Verfahren dienen der ersten Abschät-
zung des Blasenvolumens und ermöglichen nur qualitative Aussagen über den
Füllungszustand (Braun u. Hofmann 1985).
Auch die Berechnung des Harnblasenvolumens aus der Projektionsfläche der
gefüllten Blase im Röntgenbild ist mit Fehlerquoten um 50 % für die genaue
Volumetrie ungeeignet, da bei diesem Verfahren die Form der Blase nur unzurei-
chend berücksichtigt wird (Braun u. Hofmann 1985). Zwar kann dieses Problem
durch Computer-Tomografie oder Magnetresonanz-Tomografie umgangen wer-
den, praxistauglich sind beide Lösungen zum derzeitigen Stand aufgrund der
Gerätegröße bzw. Strahlenbelastung nicht.
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Im klinischen Alltag haben sich zur quantitativen Bestimmung des Harnbla-
senvolumens ultraschallbasierte Verfahren etabliert. Dabei wird die Blase in der
Regel zunächst 2–3Querfinger oberhalb der Symphyse im Transversalschnitt dar-
gestellt und die maximale Breite und Höhe aus dem Querschnittsbild gemessen.
Anschließend wird im Längsschnitt die maximale Blasenhöhe gemessen. Auf Ba-
sis dieser drei Längen wird anschließend formelbasiert das Volumen berechnet.
Da die Blase inter-individuell sehr verschiedene Formen von rechteckig, dreieckig
über birnen- bis kugelförmig annimmt, ist nachvollziehbar, dass in der Litera-
tur eine Vielzahl verschiedener Berechnungsformeln existiert (Braun u. Hofmann
1985):
V1 =
1
2Querdurchmesser×Höhe× 12, 54 (empirisch ermittelt) (2.1)
V2 = Länge× Breite×Höhe× 0, 523 (Rotationsellipsoid) (2.2)
V3 = Länge× Breite×Höhe× 0, 4 + 40 ml (2.3)
V4 = Länge× Breite×Höhe× 0, 75 + 10 ml (2.4)
V5 =
Länge× Breite×Höhe− 3,14
2,12 (2.5)
ln V6 = ln(4/3
√
pi
pi
) + ln(pi×Breite×Höhe) + 1/2 ln(pi×Breite×Länge) (2.6)
Mit Ausnahme von Gl. (2.2), welcher die Annahme der Blasenform als Ro-
tationsellipsoid zu Grunde liegt, sind alle Formeln für Vi weitgehend empirisch
auf Grundlage von Patientenstudien ermittelt. Der Vergleich von Braun u. Hof-
mann (1985) zeigt, dass alle Formeln einen Volumenfehler von mindestens 25 %
aufweisen, selbst wenn die Untersuchung durch geschultes Fachpersonal durchge-
führt wird. Sollte aufgrund der Größe der gefüllten Blase der Öffnungswinkel des
verwendeten Ultraschall-Tastkopfes nicht ausreichen, ist mit deutlich größeren
Fehlern zu rechnen. Auch intravesikale Raumforderungen oder Blasen-Divertikel
erschweren die korrekte Volumenbestimmung.
Um eine ultraschallbasierte Volumenbestimmung auch ohne spezielle Ausbil-
dung zu ermöglichen, beispielsweise durch pflegerisches Personal oder den Pati-
enten selbst, wurden automatische Geräte wie CUBEscan Bio-Con-500V1 entwi-
ckelt. Sie enthalten einen 4D-Ultraschallkopf und die notwendigen Algorithmen,
um selbständig durch Formanalyse der Blase das Volumen zu bestimmen. Al-
lerdings traten auch bei diesem Verfahren in einer selbst durchgeführten Studie
Volumenfehler bis zu 50 % auf.
1Mcube Technology Co., Ltd., Seoul, Korea
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Impedanzbasierte Techniken
Eine Alternative zu ultraschallbasierten Verfahren ist die elektrische Impedanz-
messung. Dabei wird üblicherweise ein kleiner, unmerklicher Wechselstrom über
Elektroden eingespeist und der resultierende Spannungsabfall gemessen, sodass
die elektrische Impedanz bestimmt werden kann. Anwendung auf die Bestim-
mung des Blasenvolumens findet die Impedanzmessung durch die Annahme, dass
Urin eine höhere Leitfähigkeit als das umgebende Gewebe aufweist und damit
eine gefüllte Blase die gemessene Impedanz insgesamt verringert.
Die ersten Systeme, die ab 1970 vorgestellt wurden, zielten auf ein invasives
Messsystem, das im geschlossenen Regelkreis mit einem Neurostimulator die Bla-
senfunktion wiederherstellen kann. Das System von Talibi u. a. (1970) verwendet
vier direkt auf die Blase aufgebrachte Elektroden zur tetrapolaren multifrequen-
ten Impedanzmessung. In Tierversuchen an Hunden konnte eine Korrelation der
gemessenen Impedanz mit dem Harnblasenvolumen gezeigt werden, allerdings
konnte auch ein Einfluss der Urinleitfähigkeit identifiziert werden. Ebenfalls wur-
de durch elektrische Isolation der Blase vom umgebenden Gewebe untersucht,
wo die Strompfade verlaufen. Aus dem Vergleich der gemessenen Impedanzen
bei isolierter und nicht isolierter Blase wurde geschlossen, dass ca. ein Drittel
bis zur Hälfte des Messstroms außerhalb der Blase durch umgebendes Gewebe
fließt.
Dieses System wurde in der Arbeit von Provost u. Sawan (1997) aufgegriffen
und auf acht Elektroden erweitert, wobei ein Elektrodenpaar der Stromeinspei-
sung dient und die weiteren drei Paare der Spannungsmessung dienen. Vergleich-
bar ist auch die Arbeit von Waltz u. a. (1971), die allerdings nur zwei Elektroden
auf der Blasenwand befestigten und daher das System durch eine Veränderung
des Übergangswiderstandes regelmäßig kalibrieren mussten.
Das erste nicht-invasive impedanzbasierte System wurde von Denniston u. Ba-
ker (1975) vorgestellt. Die Autoren setzten ein Impedanz-Kardiografie-System
für ihre Messungen an Hunden ein und untersuchten die Eignung von zwei Elek-
trodenanordnungen. Die erste Anordnung nutzt fünf Band-Elektroden um Brust,
Bauch, Hüfte und beide Oberschenkel (untereinander elektrisch kurzgeschlos-
sen), wobei die Stromeinspeisung durch die außenliegenden Band-Elektroden rea-
lisiert wird und die inneren beiden der Spannungsmessung dienen. Für die zweite
Elektrodenanordnung wurden die inneren Bandelektroden zur Spannungsmes-
sung durch punktförmige Elektroden ersetzt. Die tierexperimentellen Ergebnisse
zeigen eine exzellente lineare Korrelation der extrakorporalen Impedanzverän-
derung mit der Volumenänderung in der Blase. Dabei weist die Anordnung mit
Punkt-Elektroden über der Blase eine höhere Steigung auf als der unspezifische
Ansatz mit Band-Elektroden zur Spannungsmessung (1,7 Ω/100ml).
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(a) Anordnung
von Doyle u. Hill
(1975)
(b) Anordnung
von Kim u. a.
(1998)
(c) Anordnung
von Hua u. a.
(1988)
(d) Anordnung
von He u. a.
(2012)
Abbildung 2.3: In Vorarbeiten eingesetzte Elektrodenanordnungen.
Im Folgenden konnten Doyle u. Hill (1975) die Ergebnisse von Denniston u.
Baker (1975) auch am Menschen reproduzieren. Hierbei kam die Elektrodenan-
ordnung mit Bandelektroden zur Stromeinspeisung und Punkt-Elektroden zur
Spannungsmessung oberhalb der Blase zum Einsatz, siehe Abb. 2.3a. Neben der
guten linearen Korrelation von Impedanz und Volumen zeigen die Messungen
von Doyle und Hill eine Hysterese bei einem Drittel der Patienten, sodass bei
zwei aufeinanderfolgenden, kompletten Blasenentleerungen Unterschiede in der
gemessenen Impedanz auftreten. Darüber hinaus wurde ein starker Einfluss der
Körperhaltung, sowie durch Lachen und Atmung erwähnt.
Ähnliche Ergebnisse zeigt die Arbeit von Kim u. a. (1998) auf Basis einer ven-
tralen tetrapolaren Impedanzmessung, die Abb. 2.3b zeigt. Es wurden 13 Pro-
banden in der Sequenz leere Blase, volle Blase, leere Blase vermessen. Auch bei
dieser Messung trat bei zehn Probanden eine Differenz zwischen erster und zwei-
ter Leermessung auf. Darüber hinaus konnte durch Variation der Leitfähigkeit
der in die Blase infundierten Lösungen eine Abhängigkeit der extrakorporalen
Impedanzmessung von der Leitfähigkeit der Lösung aufgezeigt werden. Liao u.
Jaw (2011) ergänzen in ihrer Arbeit die Einflüsse um eine statische Impedanz-
Komponente, die sie dem Körperbau des Probanden zuschreiben.
Zur stärkeren Fokussierung der Impedanzmessung auf Änderungen der Harn-
blase verwenden Hua u. a. (1988) ein Multi-Elektroden-System, das über bis zu
48 Elektroden gleichzeitig Strom einspeisen und Spannung messen kann, wie
Abb. 2.3c verdeutlicht. Über eine Sensitivitätsanalyse im FE-Modell wurde ein
Stromeinspeisemuster ermittelt, das eine hohe Sensitivität auf Impedanzände-
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rungen im Bereich der Harnblase sicherstellen soll. Dabei wurden die Elektroden
im 2D-FE-Modell in Form eines Rings auf Höhe der Blase platziert. Die optima-
le Stromverteilung wurde erreicht, indem die Elektroden direkt über der Blase
zur Stromeinspeisung und die im Außenbereich liegenden Elektroden als Gegen-
pol genutzt werden. In der Computersimulation konnte die Gruppe ein gutes
Signal-zu-Artefakt-Verhältnis zeigen.
Die Idee des Multi-Elektroden-Systems wurde von Leonhardt u. a. (2011) durch
den Einsatz eines EIT-Systems fortgeführt. Die Autoren setzten zum ersten Mal
ein EIT-Gerät zur Bestimmung des Harnblasenvolumens ein. Zum Einsatz kam
hier das EIT Evaluation Kit 22 und ein Silikongurt mit 16 äquidistant ver-
teilten Elektroden, ähnlich zur Anordnung aus Abb. 2.3c. Im Rahmen einer
Routine-Urodynamik mit Röntgenkontrastmittel wurde parallel mittels EIT die
Impedanzänderung zwischen leerer und voller Blase bei neun männlichen, quer-
schnittgelähmten Patienten aufgezeichnet. Aus den rekonstruierten EIT-Bildern
berechneten die Autoren die GI – ein Maß für die gesamte Impedanzänderung im
Tomogramm – und korrelierten sie mit dem tatsächlich infundierten Kontrast-
mittelvolumen. Die Ergebnisse zeigen einen deutlichen, linearen Zusammenhang,
allerdings wiesen vier von neun Patienten eine negative Korrelation zwischen
Volumen und Impedanz, die restlichen fünf Patienten eine positive Korrelation
auf. Die Autoren vermuteten, dass eine ungenaue Positionierung der Elektroden
und ein vom Blasenvolumen abhängiger Abstand zwischen Elektrodengürtel und
Blase ursächlich für die Vorzeichenvarianz ist.
He u. a. (2012) stellten ein EIT-System mit 64 ventral als Matrix platzierten
Stromeinspeiseelektroden und einer dorsalen Masseelektrode vor, wie Abb. 2.3d
darstellt. Dieses Anordnungsprinzip ist in der Literatur auch als “impedance
camera” bekannt (Henderson u. Webster 1978). In Laborversuchen am Agar-
Phantom berechnen die Autoren mehrere Schnittbilder des Mediums, aus denen
anschließend die Oberfläche der Blase rekonstruiert und damit das Volumen
berechnet wird. Im Gegensatz zur Globalimpedanz wird auf diese Weise auch
die räumliche Information des Tomogramms genutzt. Die Experimente zeigten
vielversprechende Ergebnisse.
2.2 Bioimpedanz und Impedanz-Messtechnik
2.2.1 Elektrische Impedanz von Gewebe und Urin
Bei biologischem Gewebe handelt es sich um einen vorwiegend elektrolytischen
Leiter, das heißt die Stromleitung findet über die Bewegung geladener Ionen im
Intra- und Extrazellularraum statt. Im Gegensatz dazu findet in Messgeräten und
2Dräger Medical GmbH, Lübeck, Deutschland
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den Zuleitungskabeln bis zur Elektrode metallische Leitung statt, bei der sich
Elektronen frei im Metallgitter bewegen. Die Umwandlung in einen Ionenstrom
findet als chemische Reaktion an der Elektroden-Kontaktfläche statt, bei der aus
den zufließenden Elektronen und dem Elektrodenmaterial Ionen gebildet werden.
In der biomedizinischen Messtechnik kommen in der Regel Silber-Silberchlorid-
Elektroden mit Natriumchlorid-Elektrolytgel (Elektrode 2. Art) zum Einsatz,
die Na+ und Cl−-Ionen bilden, den dominierenden Ionen im menschlichen Kör-
per (Martinsen u. Grimnes 2008). Ein dauerhaft fließender Gleichstrom würde
zu einem tatsächlichen Na+ und Cl−-Transport führen, was bereits bei geringen
Stromstärken zu Gewebeschädigungen durch Verätzung führt (Jarvis u. Voita
1971; Brummer u. Turner 1977). Bioimpedanz-Messtechnik zur Bestimmung der
elektrischen Gewebeimpedanz arbeitet daher mit einem mittelwertfreien Wech-
selstrom, um einen gerichteten Stofftransport zu vermeiden. Der Gesetzgeber
trägt diesem Sachverhalt in der DIN EN 60601-1 (bzw. ihrem internationalen
Pendant IEC 60601-1) Rechnung, indem für den Patientenhilfsstrom ein Limit
von 100µA für Ströme mit Frequenzen bis 1 kHz festgelegt ist, das bei dop-
pelt logarithmischer Darstellung zu höheren Frequenzen linear bis auf 10 mA bei
100 kHz ansteigt.
Bedingt durch die ionische Leitung und die innere Struktur im Gewebe kommt
es beispielsweise an Zellmembranen zur Ausbildung von Ionen-Doppelschichten,
sodass die Gewebeleitfähigkeit komplexwertig ist und sowohl Ohm’sche Leitung
als auch kapazitive Effekte auftreten. Zur Betrachtung der komplexwertigen Ge-
webeimpedanz wird dieses häufig als homogenes Material komplexwertiger Per-
mittivität zwischen zwei Kondensatorplatten aufgefasst. Der Leitwert der Probe
kann dann als komplexwertige Leitfähigkeit σˆ oder als komplexwertige Permit-
tivität εˆ ausgedrückt werden:
σˆ = σ′ + jσ′′ = σ′ + jωε′ (2.7)
εˆ = ε′ − jε′′ = ε′ − j
(
σ′
ω
)
(2.8)
Die komplexwertige Leitfähigkeit σˆ setzt sich dabei aus der Leitungsstrom-
dichte σ′ und der Verschiebungsstromdichte σ′′ zusammen. Die komplexwertige
Permittivität εˆ wird durch die Fähigkeit ε′ des Gewebes zur Energiespeicherung
und auftretende dielektrische Verluste ε′′ beschrieben. In beiden Ausdrucksfor-
men sind die dielektrischen Eigenschaften von der Frequenz abhängig, es kommt
zu sogenannter Dispersion:
ε′r = f(ω) (2.9)
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Ursächlich für die Dispersion ist, dass der Permittivität zugrunde liegende Ef-
fekte (z. B. Ausrichtung polarer Moleküle, Ausbildung von Ionen-Doppelschich-
ten) der Anregung durch ein äußeres Feld nicht mehr folgen können. Generell
ist dieser Prozess zusätzlich von der Temperatur abhängig, zur Betrachtung
von Körpergewebe in-vivo kann dieser Einfluss jedoch im Rahmen dieser Ar-
beit vernachlässigt werden (Golombeck 2004). Im Frequenzbereich bis zu eini-
gen Gigahertz treten hauptsächlich drei Dispersionsbereiche auf, die mit stei-
gender charakteristischer Frequenz der Reihe nach als α-, β- und γ-Dispersion
bezeichnet werden (siehe Abb. 2.5). Zwar ist die im Bereich von einigen Milli-
hertz bis Kilohertz auftretende α-Dispersion noch nicht vollständig erforscht,
ihr werden jedoch die Ausbildung elektrochemischer Doppelschichten an der
Zellmembran sowie eine Aufladung der Zellmembranen durch Moleküldiffusi-
on zugeschrieben (Golombeck 2004). Als ursächlich für die β-Dispersion im
Bereich von 0, 1–100 MHz werden Maxwell-Wagner-Effekte (an Doppelschich-
ten) und eine Orientierungspolarisation von Proteinmolekülen angesehen. Bei
der γ-Dispersion handelt es sich schließlich um die Orientierungspolarisation der
Wasser-Dipolmoleküle (Martinsen u. Grimnes 2008).
Dominierend im Frequenzbereich der EIT ist die β-Dispersion, die – wie bereits
erwähnt – auf Doppelschichten an den Zellmembranen zurückgeführt wird. Im
Frequenzbereich zwischen α- und β-Dispersion dominiert ein kapazitiver Effekt
der Zellmembran bei sehr geringer Leitfähigkeit, sodass der Strom nur als Ver-
schiebestrom in die Zelle eindringen kann. Schnell kommt es zum Aufbau einer
Doppelschicht über der Zellmembran, sodass keine weiteren freien Ladungsträ-
ger zur Verfügung stehen und auf diesem Weg keine Stromleitung möglich ist.
Die Stromleitung findet daher hauptsächlich durch den Extrazellularraum statt,
wie Abb. 2.4a verdeutlicht. Für Frequenzen oberhalb der β-Dispersion findet ei-
ne Umpolung des Wechselstroms schneller statt, als sich die Doppelschicht an
der Zellmembran ausbilden kann, sodass ein Stromfluss sowohl intra- als auch
extrazellulär möglich ist und sich die Strompfade hauptsächlich in Abhängigkeit
der lokalen Leitfähigkeit ausbilden, wie Abb. 2.4b zeigt.
Zur mathematischen Modellierung der Dispersion bietet sich die Debye-Glei-
chung an:
εˆ = ε∞ +
εs − ε∞
1 + jωτ (2.10)
Dabei bezeichnet ε∞ die Permittivität für Frequenzen ωτ  1 und εs die
Permittivität für Frequenzen ωτ  1, sodass genau ein Impedanzsprung von
∆ε = εs − ε∞ beschrieben wird.
Cole u. Cole (1941) erweiterten diese generelle Debye-Gleichung um einen
empirischen Faktor α, der die Verbreiterung der Dispersion modelliert, wie sie
in Messdaten beobachtet wird:
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(a) (b)
Abbildung 2.4: Pfad des elektrischen Stroms im Gewebe: (a) Bei tiefen Fre-
quenzen kann der Strom die kapazitive Zellmembran kaum durchdringen und
fließt hauptsächlich im Interstitium; (b) bei hohen Frequenzen durchdringt ein
Verschiebestrom die Zellmembran, sodass der Strom auch im Zellinneren fließen
kann und so elektrisch kürzere Strompfade möglich sind. Modifiziert nach Moissl
u. a. (2004).
εˆ = ε∞ +
∆ε
1 + (jωτ)(1−α)
(2.11)
Zur Modellierung der elektrischen Eigenschaften von Gewebe über einen brei-
ten Frequenzbereich führte Hurt (1985) die Überlagerung mehrerer Debye-Terme
ein, sodass je ein Debye-Term eine Dispersionsregion modelliert. Analog da-
zu führten Gabriel u. a. (1996) die Überlagerung mehrerer Cole-Cole-Disper-
sionsterme zur Beschreibung der elektrischen Gewebeeigenschaften von 10 Hz–
100 GHz ein und ergänzte die statische Ionenleitfähigkeit σ0 des Gewebes:
εˆ = ε∞ − jσ0
ωε0
+
n∑
i=1
∆εi
1 + (jωτi)(1−αi)
(2.12)
ε0 bezeichnet dabei die Permittivität des freien Raumes. Die Daten von Hurt
(1985) zeigen, dass zur Modellierung von Muskelgewebe n = 5 Dispersionsterme
genügen. Gabriel u. a. (1996) verwenden sogar nur n = 4. Ein exemplarischer
Plot von σ′ und ε′ von Muskelgewebe auf Basis der Daten von Gabriel u. a.
(1996) zeigt Abb. 2.5.
Im Gegensatz zu Körpergewebe kommt es in menschlichem Urin aufgrund der
fehlenden Zellmembranen zur Ausbildung einer Doppelschicht nicht zu α- oder
β-Dispersion. Die elektrische Leitfähigkeit kann daher im EIT-Frequenzbereich
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Abbildung 2.5: Exemplarischer Plot der dispersiven elektrischen Eigenschaften
von Muskelgewebe. Gezeigt sind die Parameter σ′ und ε′. Der grau schraffierte Be-
reich entspricht dem üblicherweise für Bioimpedanzanalysen oder Mehrfrequenz-
EIT-Systeme eingesetzten Frequenzbereich von 10 kHz bis 1 MHz, der Arbeits-
punkt des Goe MF II-Systems von 50 kHz ist als gestrichelte Linie eingezeichnet.
Die drei deutlich sichtbaren Dispersionsbereiche sind mit α, β und γ beschriftet.
Die genaue Lage der Dispersionen im Frequenzbereich ist von der Beschaffenheit
des Gewebes abhängig, sodass beispielsweise in Fettgewebe Dispersion bereits bei
tieferen Frequenzen beobachtet werden kann, bei Blut erst bei höheren Frequenzen
(vgl. Gabriel u. a. 1996, Fig. 1, Fig. 1(f) und Fig. 1(m)).
als konstant angenommen werden und wird maßgeblich durch die NaCl- und
KCl-Konzentrationen beeinflusst (siehe Gazinski 2004, Kap. 3.1.4). Allerdings ist
die Salzkonzentration im Urin nicht konstant und schwankt – beeinflusst durch
Nahrungsaufnahme, Sport und Flüssigkeitszufuhr – inter- und intra-individuell
im Tagesverlauf über einen weiten Wertebereich (Schlebusch u. a. 2014).
2.2.2 Geräte-Technik der Bioimpedanz-Messung
Die von einem EIT-System gemessenen Spannungen sind, vor allem bei Ver-
wendung des adjazenten Messmusters, im Bereich von einigen Ohm, wohingegen
die Kontaktimpedanz zwischen Gerät und Gewebe im Bereich von einigen Kilo-
Ohm liegt (Rosell u. a. 1988). Die Berücksichtigung der Kontaktimpedanz im
Messverfahren ist daher für eine präzise Impedanzmessung von großer Bedeu-
tung. In diesem Zusammenhang sollen die Begriffe der bipolaren, tripolaren und
tetrapolaren Impedanzmessung eingeführt werden.
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Bei der bipolaren Messung (vgl. Abb. 2.6a) werden Stromquelle und Voltmeter
eines Impedanzmessgerätes über dieselben zwei Elektroden mit dem Messobjekt
verbunden. Dadurch fließt der komplette Strom i1 durch die Kontaktimpedanzen
Rel und der dort auftretende zusätzliche Spannungsabfall führt zu einer Vergrö-
ßerung der gemessenen Impedanz.
Im Gegensatz dazu verwendet die tetrapolare Messung (vgl. Abb. 2.6b) separa-
te Elektrodenpaare für Stromeinspeisung und Spannungsmessung. Im Falle eines
nahezu idealen Voltmeters mit Ri,mess →∞ fließt ein nahezu vernachlässigbarer
Messstrom ileck → 0 durch den Kontaktwiderstand Rel, sodass der Spannungs-
abfall weitestgehend unverfälscht bestimmt werden kann. Bei der tripolaren Im-
pedanzmessung liegen die negativen Bezugspunkte der Spannungsmessung und
Stromeinspeisung auf derselben Elektrode, sodass die Kontaktimpedanz Rel nur
einfach im Messergebnis berücksichtigt wird.
Rel
Rel
i1
Ri,mess
ileck → 0
V Umess
Rg1
Rg3
Rg2
i1
Fall (I)
1
(a)
Rel
Rel
i1
Rel
Ri,mess
ileck
Rel
V
Umess
Rg1
i1
Rg3
Rg2
Fall (II)
1
(b)
Abbildung 2.6: Darstellung einer bipolaren (a) und einer tetrapolaren Impedanz-
messung (b) am EIT-Tank. Während bei der bipolaren Messung die Kontaktimpe-
danz Rel zwischen Messgerät und Messobjekt doppelt in das Messergebnis einfließt
(Zmess = Umess/i1 = Rel + RGewebe + Rel), kann die tetrapolare Messung die
Impedanz ZGewebe fehlerfrei bestimmen, wenn Ri,mess →∞ und somit ileck → 0.
Im Fall der räumlich verteilten EIT-Elektroden ergibt sich ein zusätzlicher Unter-
schied, da je nach räumlicher Positionierung der verwendeten Elektroden RGewebe
von RGewebe = Rg2 für den hier gezeigten Fall der tetrapolaren Messung bis zu
RGewebe = Rg1 + Rg2 + Rg3 für den hier gezeigten Fall der bipolaren Messung
variiert.
Abb. 2.7 zeigt ein Blockdiagramm des generellen Aufbaus eines EIT-Systems
mit den folgenden Systemblöcken:
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Abbildung 2.7: Blockdiagramm eines voll-seriellen EIT-Systems zur Bestim-
mung von Real- und Imaginärteil der komplexen Gewebeimpedanz Zˆ.
• (1) Einheit zur Frequenzgenerierung: hier wird häufig ein integrierter Schalt-
kreis zur Direct Digital Synthesis einer kosinusförmigen Anregung variabler
Frequenz eingesetzt.
• (2) Einheit zur Stromerzeugung: die Arbeit von Boone u. Holder (1996)
gibt einen guten Überblick über die Vielzahl der verwendeten Konzepte
(einfache Spannungsquelle, einfache oder doppelte Stromquelle mit oder
ohne Erdbezug, um nur einige Beispiele zu nennen).
• (3) Multiplexer zur Auswahl der entsprechenden Elektroden für Strom-
einspeisung und Spannungsmessung nach dem jeweiligen EIT-Messmuster
(serielles System). Bei vollparallelen EIT-Systemen sind die Einheiten (1),
(2) und (4) für jede Elektrode vorhanden, sodass die Multiplexer (3) ent-
fallen können (Kaufmann u. Ryschka 2012).
• (4) Differenzenverstärker zur möglichst hochohmigen Bestimmung des re-
sultierenden Spannungsabfalls am Messobjekt.
• (5)–(7) Einheit zur Detektion von Amplitude und Phasenlage der Span-
nung UˆZ bezogen auf Amplitude und Phasenlage der Einspeisung iinj .
Hier gezeigt ist das Prinzip der synchronen Quadratur Amplituden Detek-
tion zur Bestimmung des Realteils Re
(
Zˆ
)
und Imaginärteils Im
(
Zˆ
)
der
komplexen Gewebeimpedanz Zˆ.
Da bei EIT-Systemen deutlich mehr als vier Elektroden zum Einsatz kommen
(16 bis 64 Elektroden sind üblich (Boone u. Holder 1996)), sind entweder Mul-
tiplexer zur sequentiellen Auswahl von vier Elektroden pro Impedanzmessung
21
2 Grundlagen
notwendig oder die Messeinheit muss entsprechend pro Elektrode ausgeführt
werden.
Die parallele Auslegung der Messkette bietet den Vorteil einer schnellen Mes-
sung, da alle Spannungsmessungen parallel durchgeführt werden können, führt
jedoch zu höheren Kosten und bringt Probleme durch produktionsbedingte Un-
terschiede der einzelnen Impedanz-Messketten. Im Gegensatz dazu ist ein voll-
serielles System einfacher zu realisieren, braucht für eine Messung allerdings
deutlich länger. Einen ökonomischen Mittelweg stellen teil-parallele Systeme dar,
bei denen die Impedanz-Messung beispielsweise vierfach parallel ausgeführt ist,
sodass immer vier Messungen auf einmal durchgeführt werden können.
Übliche Konzepte zur Rekonstruktion der komplexen Gewebeimpedanz Zˆ um-
fassen die betragsmäßige Bestimmung der Amplitudenänderung, den Einsatz
einer Diskreten Fourier Transformation des im Basisband digitalisierten Signals
UˆZ oder eine analoge oder digitale Variante der in Abb. 2.7 gezeigten synchronen
Amplituden Quadratur Detektion (I/Q-Demodulation).
2.3 Finite-Elemente-Methode
Bei der FEM handelt es sich um ein numerisches Verfahren zur näherungswei-
sen Lösung partieller Differentialgleichungen. Das Verfahren basiert auf einer
Diskretisierung des Gesamtproblems in kleine, aber endliche Teilprobleme (fini-
te Elemente), die in einem Gitternetz angeordnet sind und an Knotenelementen
verknüpft werden, wie Abb. 2.8a verdeutlicht. Der Ablauf einer FEM-Simulation
lässt sich grob in sechs Schritte einteilen (Fish u. Belytschko 2007):
1. Abbildung der zu untersuchenden Geometrie im Computer
2. Gitternetzerzeugung zur Unterteilung des Gesamtproblems in finite Ele-
mente
3. Wahl der Art der zu verwendenden finiten Elemente
4. Aufbau eines linearen Gleichungssystems aus den Gleichungen der finiten
Elemente und den geltenden Randbedingungen
5. Lösen des linearen Gleichungssystems
6. Ermittlung der Zielgrößen und Visualisierung der Ergebnisse in einer Nach-
verarbeitung
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(a)
1
2
3
(b)
Abbildung 2.8: (a) 2D FEM-Gitternetz eines EIT-Tanks mit 16 Elektroden auf
Basis von Dreieckselementen. Gezeigt ist die numerische Lösung des elektrischen
Potentials bei adjazenter Stromeinspeisung. Das Gitternetz wurde im Bereich
der Elektroden verfeinert, da hier große Gradienten des elektrischen Potentials
auftreten. (b) Lagrange-Element 1. Ordnung mit drei Freiheitsgraden als Punkt-
Auswertung an den Spitzen des Dreiecks.
Zur näherungsweisen Berechnung der Lösung wird pro finitem Element e ei-
ne C0-stetige Ansatzfunktion θe eingesetzt und so stückweise ein lineares Glei-
chungssystem zur Annäherung des Gesamtproblems aufgebaut, das mit numeri-
schen Methoden bestimmt werden kann. Die Implementierung des FEM-Problems
unterliegt dabei drei Freiheitsgraden:
• Wahl der Geometrie des finiten Elements (z. B. Dreieck oder Quadrat
(2 D), Tetraeder oder Hexaeder (3 D))
• Wahl des Typs des finiten Elements (d. h. Art der Verknüpfung der Ele-
mente untereinander, z.B. Lagrange (Punktwerte) oder Morley (Punkt-
werte und Richtungsableitungen) (siehe Logg u. a. 2012, S. 115ff für eine
umfangreiche Liste von Elementfamilien))
• Wahl der Ordnung des finiten Elements (linear, quadratisch, kubisch etc.),
d. h. Wahl der Anzahl der Freiheitsgrade pro Element
Zur Veranschaulichung der drei Freiheitsgrade wird ein simples Beispiel in
2D betrachtet und eine dreieckige Elementgeometrie ausgewählt. Der einfachste
Element-Typ ist hierfür ein Lagrange-Element 1. Ordnung, das drei Freiheits-
grade besitzt, die als Skalarwerte an den Spitzen des Dreiecks definiert sind, wie
Abb. 2.8b zeigt. Die Geometrie eines beliebigen Elements e im Gitternetz kann
dann durch seine Eckkoordinaten xei und yei mit i = 1..3 eindeutig beschrieben
werden:
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e =
[
xe1 y
e
1
xe2 y
e
2
xe3 y
e
3
]
(2.13)
Die bereits erwähnte Ansatzfunktion θe eines finiten Elements entspricht im
Fall eines Lagrange-Elements 1. Ordnung einer linearen Funktion über die Raum-
koordinaten x und y (Fish u. Belytschko 2007):
θe(x, y) = ae0 + ae1x+ ae2y (2.14)
mit den frei wählbaren Parametern aei , i = 0..2, sodass die Zahl der in der
Ansatzfunktion θe frei wählbaren Parameter exakt der Anzahl der Knotenpunkte
des zugrundeliegenden Lagrange-Elements 1. Ordnung entspricht und so eine
eindeutige Bestimmung der Parameter gegeben ist. Wird die Ansatzfunktion in
Abhängigkeit der Eckkoordinaten des finiten Elements formuliert[
θe1
θe2
θe3
]
=
[1 xe1 ye1
1 xe2 ye2
1 xe3 ye3
][
ae0
ae1
ae2
]
, (2.15)
kann diese als Linearkombination von Elementform-Basisfunktionen Nei ausge-
drückt werden:
θe(x, y) = Ne(x, y)
[
θe1
θe2
θe3
]
. (2.16)
Die Elementform-Basisfunktionen Nei sind in Abb. 2.9 gezeigt und weisen Ei-
genschaften der Kronecker-Delta-Funktion δij auf, d. h. sie haben nur an der
zu ihrer Indexnummer i passenden Eckkoordinate einen von Null verschiede-
nen Wert. Damit ist durch Superposition der drei Elementform-Basisfunktionen
die Konstruktion einer beliebigen Ansatzfunktion θe(x, y) möglich. Die geforder-
te Verknüpfung der finiten Elemente untereinander in den Knotenpunkten führt
dazu, dass die linearen Elementform-Basisfunktionen entlang angrenzender Kan-
ten identisch sein müssen und dadurch die C0-Stetigkeit erfüllen.
Zum ausführlichen Studium der Methode der Finiten Elemente sei auf die um-
fangreichen Werke Steinke (2010), Logg u. a. (2012) und Henke (2007), Kap. 18,
verwiesen.
Die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten FE-Modelle verwenden dreidi-
mensionale Tetraederelemente. Sowohl EIDORS3 als auch COMSOL AC/DC
3Electrical Impedance Tomography and Diffuse Optical Tomography Reconstruction Soft-
ware, http://www.eidors.org
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(a) Ne1 (b) Ne2 (c) Ne3
Abbildung 2.9: Elementform-Basisfunktionen Nei eines Lagrange-Elements 1.
Ordnung.
Module4 verwenden dabei eine dreidimensionale Version des hier eingeführten
Lagrange-Elements zur Lösung des Modells. Neben der Generierung simulierter
EIT-Messdaten bei exakt bekannter Leitfähigkeitsverteilung zur Verifizierung
von Rekonstruktionsalgorithmen ist die FEM die einzige Möglichkeit, die im
folgenden Abschnitt eingeführte Jakobi- oder Sensitivitätsmatrix zu berechnen.
2.4 Elektrische Impedanztomografie
Die Elektrische Impedanztomografie ist ein Verfahren zur Bestimmung der elek-
trischen Leitfähigkeitsverteilung σ im Inneren eines Gebietes Ω durch Randmes-
sungen. Dazu werden auf dem Rand ∂Ω Elektroden platziert, über die Strom
eingeleitet und die resultierende Potentialverteilung gemessen werden kann.
Dabei verknüpft die elektrische Leitfähigkeit σ die aus der Einspeisung resul-
tierende Stromdichte ~j mit dem elektrischen Potential φ:
~j = −σ∇φ (2.17)
Bei bekanntem σ entspricht die Berechnung von φ dem sogenannten Vorwärts-
Problem der EIT, einem gemischten Randwertproblem. Zur eindeutigen Be-
stimmung der Potentialverteilung φ muss neben der lückenlosen Definition der
Randstromdichte ~j∂Ω (Neumann-Randwertbedingungen) eine additive Konstan-
te festgelegt werden, üblicherweise φ = 0 auf der Erdungselektrode (Dirichlet-
Randwertbedingung):
~j∂Ω = −~j · ~n = σ∇φ · ~n (2.18)
4Comsol Multiphysics GmbH, Göttingen
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~j∂Ω = ±~j0 einspeisende Elektroden
~j∂Ω = 0 übrige Oberfläche
φ = 0 auf Masse-Referenzelektrode
Das Vorwärts-Problem kann durch einen Vorwärts-Operator F (σ) = U =
φ∂Ω ausgedrückt werden. Eine Lösung des Problems ist unter Verwendung der
FE-Methode einfach möglich. Als Rückwärts- oder inverses Problem der EIT,
in mathematischen Kreisen auch als Calderón-Problem, wird dabei die Suche
einer unbekannten Leitfähigkeitsverteilung σ bei gegebenen Randspannungen U
bezeichnet. Da der Vorwärts-Operator F (σ) nicht exakt bekannt ist, wird das
inverse Problem stattdessen als Minimierungsproblem unter Verwendung eines
aus a-priori-Wissen approximierten Vorwärts-Operators F ′(σ) formuliert
argminσ
∣∣∣∣U − F ′(σ)∣∣∣∣2
F
, (2.19)
wobei ||·||2F die Frobenius-Norm bezeichnet, eine Matrixnorm-Variante der eu-
klidischen Norm:
||A||F =
√√√√ m∑
i=1
n∑
j=1
|aij |2 (2.20)
und argminxY die Minimierung des Terms Y in Hinblick auf x bezeichnet.
Problematisch bei der Lösung des inversen Problems ist seine mitunter schlechte
Kondition. Hadamard formulierte 1923 drei Grundsätze, die erfüllt sein müssen,
damit ein Problem gut gestellt und damit einfach lösbar ist:
• Für jeden Datensatz muss eine Lösung existieren.
• Die Lösung muss für jeden Datensatz eindeutig bestimmt sein.
• Die Lösung muss stetig vom Datensatz abhängig sein.
Sobald mindestens ein Grundsatz nicht erfüllt ist, wird das Problem als schlecht
gestellt bezeichnet. Im Fall eines praktischen EIT-Systems mit begrenzter Mess-
genauigkeit und additivem Messrauschen werden vor allem die letzten beiden
Grundsätze verletzt (Holder 2004). Beispielsweise führt ein zwar sehr leitfähiger,
aber sehr kleiner Einschluss zu nur minimalen Auswirkungen auf die gemesse-
ne Randspannung. Bei der Lösung des inversen Problems führt dies dazu, dass
kleine Randspannungseffekte zu großen Amplituden in der Impedanzverteilung
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führen, obwohl die Beobachtung möglicherweise auf Messrauschen zurückzufüh-
ren ist.
Um das inverse Problem lösbar zu machen, wird daher a-priori-Information in
die Lösung des Problems eingebracht. In der Anwendung der EIT am Menschen
kann beispielsweise angenommen werden, dass hohe Amplituden der Impedanz-
verteilung sehr unüblich sind (Effekte von metallischen Implantaten sollen hier
nicht beachtet werden). Durch Hinzufügen eines Strafterms α ||σ||2F in das Mi-
nimierungsproblem kann die Amplitude der unbekannten Impedanzverteilung σ
begrenzt werden:
argminσ
∣∣∣∣U − F ′(σ)∣∣∣∣2
F
+ α ||σ||2F (2.21)
wobei α den sogenannten Regularisierungsparameter beschreibt, der die Gewich-
tung des Regularisierungsterms ||σ||2F kontrolliert. Diese Form der Regularisie-
rung wird als Tikhonov-Regularisierung bezeichnet, das Konzept kann analog
auf andere Regularisierungskonzepte G(σ) verallgemeinert werden
argminσ
∣∣∣∣U − F ′(σ)∣∣∣∣2
F
+G(σ), (2.22)
sodass neben der Amplitude von σ auch Stetigkeitsannahmen oder sogar ana-
tomische Information in die Regularisierung eingebracht werden können. Eine
übliche Form für G(σ) ist die Verwendung einer Matrix-Annäherung L eines
partiellen Differentialoperators angewandt auf die Differenz σ − σref zu einer
Referenzverteilung σref:
G(σ) = α2 ||L(σ − σref)||2F . (2.23)
In der Regel kommt es bei der EIT nur zu kleinen Impedanzänderungen um
einen gewissen Arbeitspunkt, sodass die Nichtlinearität von F (s) vernachlässigt
werden kann. Die Linearisierung des Vorwärts-Problems im Arbeitspunkt σ0
kann durch
U = F (σ0) + J(σ − σ0) (2.24)
beschrieben werden, wobei J die Jakobi-Matrix der partiellen Ableitungen von
F im Arbeitspunkt σ0 bezeichnet. Werden nur Änderungen der Randspannung
∆U = U−F (σ0) und Leitfähigkeitsverteilung ∆σ = σ−σ0 betrachtet, bezeichnet
man die Messung als differentielle EIT.
Die Wahl einer festen, generischen Referenzverteilung σ0 ermöglicht dabei
die Vorab-Berechnung sowohl der Jakobi-Matrix J als auch des Terms J∗J +
α2L∗L in der als quadratisches Minimierungsproblem formulierten Lösung von
Gl. (2.22) (Holder 2004):
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(a) Spalte 1 (b) Spalte 2 (c) Spalte 6 (d) Spalte 105
Abbildung 2.10: Die Spalten der Rekonstruktionsmatrix enthalten die sensiti-
vitätsbezogenen Eigenbilder des EIT-Systems. Die Bilder (a)–(d) zeigen vier ex-
emplarische Spalten der Rekonstruktionsmatrix des CardinalHealth Goe MF II
EIT-Systems. Die Darstellung als Tomogramm erfolgt durch die Umordnung der
1024 Zeilen zu einem 32×32 Pixel Tomogramm.
∆σ = (J∗J + α2L∗L)−1(J∗∆U + α2L∗L(σref − σ0)) (2.25)
Dieser Ansatz der Vorab-Berechnung kann weiter geführt werden, sodass sich
die gesuchte Änderung der Impedanzverteilung ∆σ als Multiplikation einer li-
nearen Rückprojektionsmatrix Ξ mit dem Vektor der Randspannungsänderung
∆U ergibt:
∆σ = Ξ∆U (2.26)
Die Verwendung einer Rückprojektionsmatrix Ξ ähnelt damit dem Rückpro-
jektionsverfahren der Computertomografie. Aufgrund der nicht-linearen Strom-
bahnen in der EIT ist die Verwendung einer Rückprojektionsmatrix Ξ aller-
dings besser als gewichtete Überlagerung von Eigenbildern auf Basis der Sensi-
tivitätsverteilungen der einzelnen Spannungsmessungen zu verstehen und sollte
nicht mit dem Backprojection-Verfahren von Barber u. Seagar (1987) verwechselt
werden. Vier exemplarische Zeilen der beim Goe MF II eingesetzten Rückpro-
jektionsmatrix Ξ zeigt Abb. 2.10 und verdeutlicht den sensitivitätsbezogenen
Eigenbild-Charakter von Ξ.
Die Ermittlung von Ξ ist dabei wie bereits erwähnt als Vorab-Berechnung der
Lösung des linearisierten quadratischen Optimierungsproblems, also auf Basis
der Jakobi-Matrix (siehe dazu auch Gl. (4.3) auf S. 65), oder durch Lernen aus
einer Menge von (∆σ,∆U)-Tupel möglich.
Letztgenannten Ansatz verfolgt der GREIT-Algorithmus (Adler u. a. 2009),
der zur Erstellung linearer Rekonstruktionsmatrizen für verschiedene Elektro-
denanordnungen in dieser Arbeit verwendet wurde. Der GREIT-Algorithmus
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ermöglicht dabei die explizite Beschreibung von Gütekriterien der Rekonstruk-
tionsmatrix.
Die zum Training verwendeten Bild-Spannungs-Paare (∆σ,∆U) können mit
Hilfe eines FE-Modells komfortabel automatisch generiert werden. Die Imple-
mentierung des GREIT-Algorithmus in EIDORS verwendet dazu Simulationen
eines kleinen, kugelförmigen Einschlusses, der randomisiert im Simulationsbe-
reich positioniert wird. Für jede Position wird das erwartete Bild ∆σ sowie die
Lösung des Vorwärts-Problems ∆U berechnet. Zusätzlich zu (∆σ,∆U)-Tupel
werden Rausch-Tupel (0,∆n) eines Rauschvektors n gebildet. Da das Rauschen
im rekonstruierten Bild idealerweise komplett unterdrückt werden soll, wird das
erwartete Bild zu Null gesetzt.
Im anschließenden Optimierungsschritt zur Erstellung der Rekonstruktions-
matrix wird die Zielfunktion auf Basis der folgenden sieben Gütekriterien (Adler
u. a. 2009) gebildet:
Einheitliche Amplitudenantwort Die Summe der Bildpixel (im Prinzip vergleich-
bar zur Globalimpedanz) soll für jede simulierte Position des Einschlusses
der Impedanzänderung durch den Einschluss entsprechen (Skalierung der
Rekonstruktionsmatrix).
Kleiner und einheitlicher Positionsfehler Das Bild des Einschlusses soll nicht zum
Mittelpunkt des Tomogramms gedrückt werden, wie bei manchen Rückpro-
jektionsverfahren zu beobachten.
Geringes Überschwingen der Amplitudenantwort Das Auftreten von Bereichen
entgegengesetzten Vorzeichens zum Bild des Einschlusses ist typisch für
lineare Rekonstruktionen, sollte jedoch so gering wie möglich sein.
Einheitliche Auflösung Aufgrund der geringen räumlichen Auflösung der EIT er-
scheinen kleine Einschlüsse aufgeweitet oder verschmiert. Diese Aufweitung
soll positionsunabhängig sein, um Formveränderungen größerer Einschlüs-
se zu vermeiden.
Geringe Deformation Der kugelförmige Einschluss soll im Tomogramm als idea-
ler Kreis rekonstruiert werden.
Hohes Auflösungsvermögen Die bereits angesprochene Aufweitung des Einschlus-
ses im Bild soll so klein wie möglich sein.
Rauschbezogene Bildartefakte Die Optimierung der ersten sechs Gütekriteri-
en soll unter der zusätzlichen Randbedingung eines geringen Einflusses
von Messrauschen und Elektrodenbewegung auf das rekonstruierte Tomo-
gramm erfolgen.
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Die anschließend gewonnene Rekonstruktionsmatrix Ξ kann direkt zur Berech-
nung eines differentiellen EIT-Bildes nach der Vorschrift
∆σ = Ξ∆U (2.27)
eingesetzt werden, was eine effiziente Berechnung der EIT-Rekonstruktion er-
möglicht. Die Erstellung einer Rekonstruktionsmatrix für eine modifizierte Geo-
metrie, modifizierte Elektrodenanordnung oder ein modifiziertes Messmuster
kann durch Anpassung des zur Erstellung der Trainingsdaten verwendeten FE-
Modells einfach umgesetzt werden. Zwar vernachlässigt die lineare Matrix-Re-
konstruktion die nichtlinearen Eigenschaften der EIT, Fehler durch Messrau-
schen und eine ungenaue Abbildung der Körpergeometrie verhindern jedoch in
der Regel eine stabile Lösung des inversen Problems mittels iterativen Rekon-
struktionsverfahren (Adler u. a. 2009). Die Verwendung einer linearen Rekon-
struktionsmatrix besitzt daher zum derzeitigen Zeitpunkt eine weite Akzeptanz.
2.5 Zusammenfassung
In diesem Kapitel wurden die Grundlagen zum Verständnis der weiteren Ar-
beit gelegt. Für Leser ohne urologischen Hintergrund wurden die Anatomie und
Physiologie der Harnblase sowie etablierte urologische Untersuchungsmethodiken
eingeführt. Vor allem die Zystometrie mit anschließendem Uroflow ist durch die
kontrollierte Befüllung und Entleerung der Harnblase im medizinischen Alltag
hervorzuheben und stellt kontrollierte Messbedingungen für die Evaluierung der
Impedanz-Zystovolumetrie zur Verfügung. Darüber hinaus wurden existierende
Verfahren zur Volumenbestimmung der Harnblase, im Besonderen impedanzba-
sierte Vorarbeiten, vorgestellt.
Für Leser ohne medizintechnischen Hintergrund wurden die Grundlagen zum
Verständnis der Impedanzmesstechnik durch Vorstellung der Gewebe- und Urin-
Impedanz sowie der Wirkprinzipien einer Bioimpedanzmessung gelegt. Da in
dieser Arbeit die FEM an verschiedenen Stellen zum Einsatz kommt, wurde
das Grundprinzip dieses leistungsfähigen Verfahrens zur numerischen Lösung
komplexer Differentialgleichungen vorgestellt. Aufbauend auf der FEM wurde
die mathematische Sichtweise der EIT vorgestellt, im Besonderen die Begriffe
Vorwärts-Problem und inverses Problem eingeführt, sowie in den algorithmischen
Hintergrund der Rekonstruktion mittels Rekonstruktionsmatrix eingeführt.
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Aufgrund der vielfältigen Einflussfaktoren auf die abdominelle Impedanz wurde
die Geräte- und Algorithmen-Entwicklung in dieser Arbeit mit schrittweise stei-
gender Komplexität iterativ vorgenommen. Dieses Kapitel stellt daher zunächst
die für Simulationen, Laborversuche und Humanstudien entwickelten Systeme
und Modelle vor. Technologisch basieren die Systeme auf dem Prinzip einer EIT-
Messung, jedoch im Gegensatz zur Ventilations- und Perfusionsüberwachung oh-
ne hohe Anforderungen an die Bildrate. Im Gegensatz zu den klassischen EIT-
Anwendungsfeldern sollte ein kommerzielles Impedanz-Zystovolumetrie-System
vom Patienten tragbar sein, sodass geringes Gewicht, akzeptable Kosten und
Batteriebetrieb in den Fokus rücken.
3.1 FE-Modelle für die EIT
3.1.1 Anforderungsanalyse
Die numerische Simulation einer EIT-Messung im Computer, d. h. die Bestim-
mung der Potentialverteilung bei Einprägung einer externen Stromdichte, ist
eine klassische Anwendung der Maxwell’schen Gleichungen. In der numerischen
Simulation ist die Darstellung der Maxwell’schen Gleichungen in Differential-
form üblich, da sie Felder und Quellen in einem Raumpunkt in Verbindung setzt
(Henke 2007). Für eine äußere zeitharmonische Anregung ergibt sich folgende
Darstellung:
∇×H =
(
σ′ − jωε′
)
E (3.1)
∇×E = −jωµH (3.2)
∇ ·
(
ε′E
)
= qv (3.3)
∇ ·B = 0 (3.4)
mit der magnetischen Feldstärke H, der elektrischen Feldstärke E und der ma-
gnetischen Flussdichte B. In der Regel ist für die EIT keine Lösung der voll-
ständigen Maxwell’schen Gleichungen erforderlich. Stattdessen können quasi-
statische Näherungen (siehe Plonsey u. Heppner 1967) eingeführt werden, da
die größte Abmessung des Modells (hier ist exemplarisch eine 2 m große Per-
son und 1 m Elektroden-Zuleitungskabel angenommen) deutlich kleiner als die
kleinste auftretende Wellenlänge (hier bei 1 MHz) ist:
3 m c1 MHz ≈ 300 m, (3.5)
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wobei c der Lichtgeschwindigkeit entspricht. Ausbreitungs-Effekte der elektro-
magnetischen Anregung können daher vernachlässigt werden und es kann ange-
nommen werden, dass das elektromagnetische Feld unmittelbar seiner äußeren
Anregung folgen kann. Zwar wurde in Abschnitt 2.2.1 Gewebe-Dispersion be-
trachtet, die dadurch charakterisiert ist, dass die zugrunde liegenden Prozesse
der Anregung durch das äußere Feld nicht folgen können, dies wurde allerdings
bereits als frequenzabhängige Permittivität ε′r modelliert, sodass bei einer fes-
ten Simulationsfrequenz elektro-quasistatische Näherungen gültig sind. Dies ent-
spricht in erster Linie einer Vernachlässigung von Induktionseffekten:
∂B
∂t
= 0 (3.6)
∂ε′E
∂t
6= 0. (3.7)
Zusätzlich wird bei der EIT angenommen, dass sich keine Quellen im Inneren des
Gebietes befinden und es nur eine äußere eingeprägte Stromdichte gibt, sodass
sich die Maxwell’schen Gleichungen wie folgt vereinfachen lassen:
∇×H =
(
σ′ − jωε′
)
E (3.8)
∇×E = 0 (3.9)
∇ ·
(
ε′E
)
= 0 (3.10)
∇ ·B = 0 (3.11)
In diesem Fall entspricht das elektrische E-Feld dem Gradienten des komplex-
wertigen elektrischen Potentials φ (Bayford 2006):
E = −∇φ (3.12)
Zur Identifikation eines geeigneten Software-Pakets zur Simulation einer EIT-
Messung wurden folgende Anforderungen definiert:
1. Die Simulation der resultierenden Potentialverteilung φ bei Einprägung ei-
ner externen Stromdichte ~j durch Lösung der vollständigen Maxwell’schen
Gleichungen Gl. (3.1) – Gl. (3.4) oder ihrer quasi-statischen Näherung
Gl. (3.8) – Gl. (3.11) muss möglich sein.
2. Die Lösung der Fragestellung soll in einem 3D-Volumen erfolgen.
3. Es müssen komplexe Gewebeparameter bei beliebigen festen Frequenzen
gesetzt werden können.
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4. Ein Import komplexer anatomischer Strukturen sowie ein Export der si-
mulierten Messdaten zur Weiterverarbeitung nach Matlab muss möglich
sein.
5. Eine vollständige EIT-Messung soll automatisch durchführbar sein, wozu
beispielsweise eine skriptgesteuerte Rotation der Stromeinspeisung nach
einem frei definierten Einspeisemuster benötigt wird.
6. Die Simulation muss in angemessener Rechenzeit durchführbar sein.
Nach einer Marktanalyse einer Vielzahl von FEM-Lösungen wurden 3 Softwa-
repakete zur detaillierten Betrachtung ausgewählt:
• CST EM Studio1
• ANSYS HFSS2
• COMSOL Multiphysics AC/DC Module3
In allen drei Softwarepaketen wurde zu Testzwecken jeweils ein tetrapola-
res Bioimpedanz-Modell (Abb. 3.1a) und ein einfaches EIT-Tankmodell mit
16 Elektroden (Abb. 3.1b) aufgebaut. Das Volumen besteht aus komplexwer-
tigem Muskel-Material mit einem wassergefüllten kugelförmigen Einschluss und
metallischen Elektroden ohne Modellierung einer Haut-Grenzschicht.
Die Erstellung der 3D-Geometrie ist in CST EM Studio sehr komfortabel durch
Aufziehen von Volumenkörpern mit der Maus möglich, gute Importfilter ermög-
lichen den Import eigener Geometrien. Frequenzabhängige Materialparameter
können über ein sog. Visual Basic for Applications (VBA)-Makro berechnet und
vor jedem Frequenz-Schritt dem Objekt zugewiesen werden. Zum Einprägen ei-
nes externen Stroms ist in CST EM Studio die Definition eines Strompfades als
Raumkurve notwendig, was für komplexe Geometrien mit variablen Einspeise-
mustern zu hohem Makro-Programmieraufwand führt. Das Ergebnis der Simu-
lation ist anschließend ein E-Feld, das in der Nachverarbeitung entlang einer zu
definierenden Raumkurve zur Potentialdifferenz integriert werden muss. Darüber
hinaus erfordert die Stromeinspeisung die Verwendung des CST Fullwave Sol-
ver, der die vollständigen Maxwell’schen Gleichungen löst und damit zu unnötig
langen Simulationszeiten führt. Eine Alternative ist die Verwendung des elektro-
statischen Lösers und Anlegen eines zeitharmonischen elektrischen Potentials an
den Elektroden, sodass eine quasi-statische Simulation möglich ist. Zur Berech-
nung der resultierenden Transfer-Impedanz muss der eingespeiste Strom durch
1CST AG, Darmstadt
2ANSYS Inc., Canonsburg, USA
3Comsol Multiphysics GmbH, Göttingen
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(a) Tetrapolare Messung (b) EIT-Messung
Abbildung 3.1: Testmodelle zum Vergleich der FEM-Anwendungen. In beiden
Modellen ist jeweils ein kugelförmiger Einschluss zur Modellierung der Blase de-
finiert. Der Einschluss besitzt die Materialparameter von Wasser, das umgebende
Material die frequenzabhängige komplexe Leitfähigkeit von Muskelgewebe. Ge-
zeigt sind die Modell-Versionen aus COMSOL Multiphysics.
Integration der Stromdichte über eine zu parametrisierende Ebene in der einspei-
senden Elektrode berechnet werden. Der Übergang von fester Stromamplitude
zu fester Spannungsamplitude ist in der Simulation zulässig, da die vorliegenden
Gewebedaten ein lineares Dielektrikum beschreiben.
In ANSYS HFSS ist eine vergleichbar einfache grafische Erstellung einfa-
cher Geometrien möglich. Der integrierte Materialbrowser ermöglicht eine De-
finition frequenzabhängiger Materialien beispielsweise über Stützstellen, sodass
anstelle der parametrisierten Daten von Gabriel u. a. (1996) auch eigene nicht-
parametrisierte Messdaten verwendet werden können. In der Konfiguration ori-
entiert sich HFSS stark an den Anforderungen der Hochfrequenztechnik, wie
der Berechnung von S-Parametern. Zur Stromeinspeisung ist die Definition ei-
ner Leiterebene notwendig, die allerdings im Gegensatz zu CST EM Studio nicht
als geschlossene Kurve ausgeführt werden muss. Das Simulationsergebnis ist hier
ebenfalls ein E-Feld, das analog zu CST EM Studio entlang einer Raumkurve in
der Nachverarbeitung zur Potentialdifferenz integriert werden muss. Eine Auto-
matisierung der Messung ist daher nur in Bezug auf die Einspeisung einfacher
zu realisieren als in CST EM Studio.
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COMSOLMultiphysics besitzt durch seinen Ursprung in der FEMLAB-Matlab-
Toolbox eine sehr umfangreiche Matlab-Integration, bleibt im Bedienkomfort des
Benutzerinterfaces dafür deutlich hinter CST EM Studio und ANSYS HFSS zu-
rück. Die Dialoge fragen prinzipiell nur Parameter für die unterlegten Funktionen
zur Erstellung der Modellkomponenten ab, sodass der Anwender auch direkt auf
die Kommandozeile von Matlab zurückgreifen kann. Komplexe Gewebeparame-
ter können direkt als Simulationsfrequenz-abhängige Parameter-Tabelle hinter-
legt werden, die Daten von Gabriel u. a. (1996) können direkt im kompatiblen
Format aus dem Internet geladen werden (Pettersen u. Høgetveit 2011). Auf jede
Elektrode kann ein Anschluss definiert werden, der einen Wechselstrom konstan-
ter Amplitude oder eine Massereferenz definiert. Die Wahl der Elektroden kann
durch Matlab automatisiert erfolgen, ebenso wie das Auslesen des resultierenden
massebezogenen Elektrodenpotentials.
Prinzipiell ermöglichen alle drei Anwendungspakete eine Simulation von Bio-
impedanz- und EIT-Messungen in 3D unter Berücksichtigung frequenzabhängi-
ger Materialparameter. Der Import eigener Geometrien ist bei allen drei Paketen
möglich, die Funktionstüchtigkeit der Importfilter wurde in der ersten Analyse
allerdings nicht untersucht.
Zwar bieten CST und HFSS den besten Komfort auf der grafischen Schnittstel-
le, die Berechnung der Transferimpedanz ist allerdings aufwendig, da Integrati-
onskurven spezifiziert werden müssen. COMSOL Multiphysics mit dem AC/DC-
Module bietet dagegen eine auf die Impedanzspektroskopie maßgeschneiderte Si-
mulation durch Einspeisung eines definierten Stromes und Berechnung von elek-
trischen Spannungen. Überzeugt hat darüber hinaus die sehr gute Integration
und Automatisierung mit Matlab, sodass COMSOL Multiphysics mit AC/DC-
Modul, CAD-Import-Modul und Matlab LiveLink als Basis des virtuellen EIT-
Gerätes ausgewählt wurde.
Eine Verifikation der COMSOL-Simulation durch exakte Modellierung eines
Wassertank-Modells (Abb. 3.2) und Vergleich der simulierten Messwerte mit tat-
sächlichen Messwerten eines Dräger EEK1 EIT-Systems bestätigt die Eignung
des Simulationspakets. Nach Kompensation des geräteinternen Verstärkungsfak-
tors liegt der relative Fehler zwischen Messung und Simulation bei 0,35 % (siehe
Abb. 3.3) im homogenen Fall.
3.1.2 Einfaches Tankmodell
Für grundlegende Analysen von Elektrodenanordnungen wurde ein einfaches 3D-
Modell einer Tankgeometrie mit kugelförmigem Einschluss zur Modellierung der
Harnblase verwendet. Das Modell wurde entgegen der Software-Auswahl aus
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(a) Wassertank-Phantom (b) COMSOL Modell
Abbildung 3.2: Überprüfung der COMSOL-Simulation durch exakte Modellie-
rung des Wassertank-Phantoms als FEM-Modell.
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Abbildung 3.3: Vergleich der Dräger EEK1-Messung am Wassertank
mit dem COMSOL-Simulationsergebnis: Nach Kompensation des EEK1-
Verstärkungsfaktors liegt der mittlere quadratische Fehler der Messung bezogen
auf die Simulation bei 0,35%.
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Abbildung 3.4: 3D FEM Tankmodell (r=15 cm) in Matlab für verschiedene Grö-
ßen der als Kugel simulierten Harnblase (v.l.n.r. r=1 cm, r=6 cm, r=10 cm).
Abschnitt 3.1.1 mit Hilfe der EIDORS-Skriptsammlung4 direkt in Matlab5 rea-
lisiert, um von den umfangreichen Automatismen zur Erstellung von Tankmo-
dellen in EIDORS zu profitieren.
Das Tankmodell ist 30 cm hoch und hat einem Zylinderradius von 15 cm. Die
zylindrische Hüllfläche ermöglicht eine einfache parametrische Beschreibung ver-
schiedener Ring- und Matrix-förmiger Elektrodenanordnungen. Zur Begrenzung
der Simulationszeit durch eine minimale Zahl finiter Elemente weist das Tank-
modell keine inneren Strukturen wie Knochen und Organe auf.
Die Position des Kugel-Einschlusses wurde volumenabhängig realisiert, so-
dass die physiologische Ausdehnung einer sich füllenden Harnblase weitestgehend
nachempfunden wurde. Das resultierende Gitternetz für drei verschiedene Bla-
senvolumina zeigt Abb. 3.4. Hier ist auch die starke Verfeinerung des Modells
im Bereich großer Stromdichtegradienten an den Elektroden zu erkennen.
3.1.3 Anatomisches Modell
Zur anwendungsnahen Simulation einer EIT-Messung wurde ein virtuelles EIT-
System auf Basis von COMSOL Multiphysics und Matlab aufgebaut. Abb. 3.5
zeigt die Systemstruktur: Zentrales Element ist eine Matlab-Funktion zur Kon-
figuration des COMSOL Multiphysics-Modells (Laden der entsprechenden Elek-
trodenanordnung, Konfiguration von Urinvolumen und Leitfähigkeitswerten, Kon-
figuration von Stromeinspeisung und Spannungsmessung entsprechend des aus-
gewählten Messmusters) über das Matlab LiveLink Interface. Die Gitternetzer-
zeugung und Berechnung des Vorwärtsproblems übernimmt COMSOL Multi-
4Electrical Impedance Tomography and Diffuse Optical Tomography Reconstruction Soft-
ware, http://www.eidors.org
5The MathWorks, Inc., Natick, USA
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Abbildung 3.5: Virtuelles EIT-System aus COMSOL Multiphysics zur Feld-
berechnung im anatomischen 3D-Menschmodell, Matlab zur Konfiguration
und Automatisierung der Simulation und EIDORS zur Berechnung des EIT-
Tomogramms.
physics, anschließend ruft Matlab die Simulationsergebnisse ebenfalls über die
LiveLink-Schnittstelle ab und führt eine Vorverarbeitung der Messergebnisse
durch (dem Messmuster entsprechende Berechnung von Differenzspannungen,
Anordnung der Spannungswerte nach dem Vorbild der emulierten Geräte). Zur
Rekonstruktion kommt anschließend das EIDORS-Paket zum Einsatz.
Das in COMSOL Multiphysics hinterlegte 3D-Mensch-Modell basiert auf den
anatomischen Daten des BodyParts3D-Projektes (Mitsuhashi u. a. 2009) sowie
dem Produkt Michael 4 Base der Firma DAZ Productions Inc.6 für die Haut-
hülle, die zum Zeitpunkt der Modellerstellung noch nicht im BodyParts3D-
Projekt verfügbar war. Für das Modell wurde der gesamte für die Impedanz-
Zystovolumetrie relevante Körperbereich von den Knöcheln bis zum Armansatz
modelliert, wie Abb. 3.6a zeigt. Dieses großzügige Volumen wurde ausgewählt,
um der dreidimensionalen Ausbreitung der Stromdichte im Körper Rechnung zu
tragen und den Stromfluss nicht realitätsfremd auf einen zu geringen Rumpfbe-
reich zu begrenzen, sowie die mögliche Platzierung von Elektroden an den Ober-
schenkeln zu ermöglichen. Im Kernbereich enthält das Modell Leber, Magen,
Bauchspeicheldrüse, Nieren und Darm sowie die gesamten Knochenstrukturen
von der Brustwirbelsäule bis zu den Oberschenkelknochen. Vom Gefäßsystem
wurden ausschließlich Aorta und Vena Cava modelliert, um die Anzahl der Git-
terelemente in einem außerhalb des High Performance Computing-Umfelds be-
6DAZ Productions Inc., Salt Lake City, USA
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(a) (b) (c) (d)
Abbildung 3.6: COMSOL 3D Mensch-Modell: (a) Ansicht von vorne, (b) An-
sicht von schräg hinten, (c) Blick auf die eingebundenen inneren Organe und Kno-
chenstrukturen, (d) erzeugtes FEM-Gitter mit Gitterverfeinerung im Bereich der
Elektroden.
herrschbaren Rahmen zu halten. Den Organen und Knochenstrukturen wurden
ihre jeweiligen elektrischen Eigenschaften auf Basis der Modelle von Gabriel u. a.
(1996) zugewiesen. Leider waren bei Erstellung des Modells keine klinischen Da-
ten zur mittleren Leitfähigkeit des menschlichen Darminhaltes verfügbar, sodass
zur Modellierung der Darmleitfähigkeit auf die Daten von Ratani u. a. (1998)
zurückgegriffen wurde. Da es sich bei diesen Messdaten um die Leitfähigkeit
ausgeschiedenen Schweine-Kots handelt und im Enddarm ein starker Wasser-
entzug stattfindet, kann davon ausgegangen werden, dass die Leitfähigkeit des
Darms im COMSOL-Modell deutlich unterschätzt wird, was der mangelhaften
Datenlage der deutsch- und englischsprachigen Literatur geschuldet bleibt. Zur
Modellierung der Urinleitfähigkeit wurde hingegen auf eigene klinische Mess-
daten zurückgegriffen. Vereinfachend wurde darüber hinaus keine Modellierung
einzelner Muskelstränge und ihrer anisotropen Leitfähigkeit sowie Modellierung
von Fettgewebe oder Hautschichten vorgenommen. Die erwähnten anatomischen
Strukturen (Organe, Knochen, Blutgefäße) wurden in ein homogenes Material
einer Muskel-Fettgewebe-Leitfähigkeit eingebettet. Das Modell umfasst knapp
über 1 Mio. Gitternetzelemente.
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3.2 In vitro-Modelle
3.2.1 Multifrequenz-EIT-Dummy
Zur Evaluation multifrequenter EIT-Geräte im Entwicklungsprozess wurde ein
komplexwertiges Modell auf Basis passiver elektrischer Bauteile entwickelt. Die
Struktur entspricht dabei dem von finiten Elementen inspirierten EIT-Phantom
von Gagnon u. a. (2010), wurde jedoch derart erweitert, dass an sechs festen
Positionen eine Kapazität hinzugeschaltet werden kann. Dadurch kann der Real-
und Imaginärteil zur Evaluation eines Messsystems gezielt verändert werden.
Die erweiterte Struktur des Dummys ist in Abb. 3.7 gezeigt. Die linke Seite
zeigt den FEM-ähnlichen Aufbau des Netzwerks aus passiven Bauelementen. Das
durch weiße Kreise repräsentierte Standard-Element besteht aus einem einzelnen
Widerstand mit positionsabhängigem Bauteilwert. An den durch schwarze Krei-
se repräsentierten Positionen (Top, Left, Centre, Right, Down, Bottom) kann
über einen Dreifach-Kippschalter der dort positionierte Widerstand belassen wer-
den, kurzgeschlossen werden (Erhöhung des Realteils der Leitfähigkeit) oder ein
Kondensator parallel geschaltet werden (Erweiterung der Leitfähigkeit um einen
Imaginärteil). An den 16 durch graue Kreise repräsentierten Elektrodenverbin-
dungen befindet sich ein Netzwerk aus zwei Widerständen und einer Kapazität
zur Modellierung eines komplexwertigen Elektroden-Haut-Kontaktwiderstands.
Der entwickelte Dummy modelliert dabei nicht die Leitfähigkeitsverteilung im
menschlichen Becken, da dazu bereits das Standard-Element komplexwertig sein
müsste. Zur Evaluation im Geräte-Entwicklungsprozess ist der damit verbunde-
ne Schaltungsaufwand nicht gerechtfertigt, sodass die gezeigte Variante realisiert
wurde. Die parallel schaltbare Kapazität wurde empirisch so gewählt, dass al-
le Positionen eine vergleichbare Amplitudenänderung bei Messung mit einem
CardinalHealth Goe MF II EIT-System aufweisen. Prinzipiell ist die gezeigte
Struktur durch Erweiterung auf ein komplexwertiges Standard-Element jedoch
zur Abbildung einer tatsächlichen Leitfähigkeitsverteilung geeignet.
3.2.2 Tankmodelle
Zur messtechnischen Evaluation entwickelter Systeme und Algorithmen ist die
Abbildung verschiedener Blasenvolumina erforderlich, was durch Aufbau eines
Tankmodells realisiert wurde. Je nach Fragestellung wurde dazu auf ein einfaches
Agar-Tankmodell oder ein Multifrequenz-Tankmodell zurückgegriffen.
Das Agar-Tankmodell besteht aus einem Plexiglas-Zylinder mit 30 cm Durch-
messer und 30 cm Höhe. Vier Zentimeter über der Bodenplatte sind 16 äquidi-
stant platzierte Edelstahl-Schrauben als Elektroden eingelassen. Aufgrund seiner
40
3.2 In vitro-Modelle
Abbildung 3.7: Ersatzschaltbild des Multifrequenz-EIT-Dummys. Das
Standard-Element an allen Positionen der weißen Kreise ist ein Widerstand mit
positionsabhängigem Widerstandswert. An den schwarz gefüllten Positionen kann
über einen Schalter der dort platzierte Widerstand zusätzlich kurzgeschlossen
oder ein Kondensator parallel geschaltet werden. Die Elektrodenanschlüsse
an den grauen Kreisen enthalten eine Modellierung des Elektroden-Haut-
Übergangswiderstandes.
exzellenten mechanischen Eigenschaften kommt Agar-Agar7 als Hintergrundma-
terial zum Einsatz, das durch Zugabe von Natriumchlorid auf die Leitfähigkeit
im Bereich zwischen Fett- und Muskelgewebe eingestellt wird. Zur Modellierung
der Harnblase dienen mit Natriumchloridlösung gefüllte zylindrische Ausstan-
zungen, wie Abb. 3.8 zeigt.
Zur Evaluation multifrequenter Algorithmen wurde das Agar-Tankmodell zum
Multifrequenz-Tankmodell erweitert. Das Modell besitzt zwei Elektrodenringe
auf denen je 24 Elektroden platziert sind. Von den je 24 Elektroden sind 16
äquidistant auf dem Umfang des Zylinders verteilt, 8 weitere Elektroden wurden
auf dem ventralen Halbkreisabschnitt platziert, um die räumliche Frequenz der
Elektroden zu erhöhen und damit Halbkreis- oder Matrix-Anordnungen abbil-
den zu können (Abb. 3.9a). Als Elektrodenmaterial wurden ebenfalls Edelstahl-
Schrauben verwendet. Zur Modellierung der Becken-Anatomie wurde ein Hüft-
knochen-Anatomiemodell aus Kunststoff sowie ein an der Symphyse fixierter
Luftballon im Tank platziert (siehe Abb. 3.9b).
Zur Nachbildung der komplexen Leitfähigkeit von Fett- oder Muskelgewebe
als Hintergrundmaterial des Tankmodells wurden verschiedene Materialien un-
tersucht. In der Literatur hat sich die Verwendung pflanzlicher Feststoffe wie Ba-
7Kobe I, Carl Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe
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(a) (b)
Abbildung 3.8: Einfaches zylindrisches Tankmodell mit 16 Elektroden in Ring-
Anordnung. Als Hintergrundmaterial wird Agar-Agar eingesetzt, die zylindrische
Ausstanzung zur Modellierung der Blase mit leitfähigem Elektrolyt befüllt. Ge-
zeigt sind zwei Zwischenschritte einer simulierten Blasenfüllung bei (a) kleinem
und (b) großem Blasenvolumen.
nane, Möhre und Gurke etabliert (Malone u. a. 2014), die sich jedoch aufgrund
ihrer Festigkeit nicht zur Einbettung des Beckenknochens eignen. Prinzipiell wä-
re die Verarbeitung zu Püree denkbar, allerdings zeigen eigene Untersuchungen,
dass dadurch die dispersiven Eigenschaften weitestgehend verloren gehen.
Als Ersatzstoffe wurden daher Körner-Suspensionen von Reis, Flohsamen und
Leinsamen in Krebs-Pufferlösung sowie in Agar eingebettete Alginat-Kügelchen,
in Alginat-Kügelchen immobilisierte Hefe sowie in Agar eingebettete SMD-Kon-
densatoren untersucht.
Alle untersuchten Materialien zeigen deutliche Dispersion im Frequenzbereich
von 1 kHz–1 MHz, allerdings kann die Gewebedispersion nicht annähernd ab-
gebildet werden. Da zur Evaluation multifrequenter Algorithmen die generelle
Existenz dispersiven Verhaltens im ersten Schritt genügt, wurde die Suspension
von Reis in Krebs-Pufferlösung aufgrund ihrer guten Verfügbarkeit, einfachen
Herstellung und geringen Kosten als Hintergrundmaterial ausgewählt.
Die Modellierung der Harnblase durch einen Kautschuk- oder Silikonballon
bietet je nach Umgebungstemperatur eine Haltbarkeit des Modells von einigen
Stunden bis zu zwei Tagen (bis eine Gärung im Reis einsetzt), kehrt jedoch durch
das elektrisch isolierende Material die messbare Leitfähigkeitsänderung bei Volu-
menzunahme um (geringere Leitfähigkeit bei größerem Blasenvolumen) und er-
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(a) (b)
Abbildung 3.9: Multifrequentes zylindrisches Tankmodell mit Kunststoff-
Beckenknochen. Das Modell besitzt zwei Elektrodenringe auf denen je 24 Elektro-
den platziert sind. Von den je 24 Elektroden sind 16 äquidistant auf dem Umfang
des Zylinders verteilt, 8 weitere Elektroden wurden auf dem ventralen Halbkreis-
abschnitt platziert, um die räumliche Frequenz zu erhöhen und damit Halbkreis-
oder Matrix-Anordnungen abbilden zu können. (a) zeigt das leere Tankmodell mit
möglichen Gewebe-Substituten, (b) zeigt das Modell während der Auffüllung mit
Reis als Gewebe-Substitut und einem an der Symphyse befestigten Luftballon zur
Modellierung der Blase.
möglicht keine Modellierung des Einflusses variierender Urinleitfähigkeiten oder
Messungen mit Intravesikalkatheter. Zur Durchführung dieser Untersuchungen
wurde der Ballon durch eine Harnblase vom Schwein ersetzt, was eine Temperie-
rung des Modells erfordert und die Haltbarkeit des Modells durch Beanspruchung
des Detrusor-Muskels auf 2–3 Blasenfüllungsvorgänge reduziert.
3.3 Hardware-Prototypen
3.3.1 Tragbares System I: MiniEIT
Das MiniEIT-System wurde mit dem Ziel eines kleinen, tragbaren Multifrequenz-
EIT-Systems entwickelt. Die Impedanzmessung wurde auf Basis eines Impedanz-
Spektroskopie-Systems von Röthlingshöfer (2011) ausgeführt, das durch wei-
tere Schaltungskomponenten zum EIT-System fortgeführt wurde. Das System
ermöglicht eine beliebige Frequenzwahl im Bioimpedanz-Frequenzbereich von
1 kHz – 1 MHz und ermittelt über eine analog ausgeführte I/Q-Demodulation
Betrag und Phase der komplexwertigen Gewebeimpedanz. Darüber hinaus ist
eine autonome Stromwächterschaltung zur kontinuierlichen Überwachung des
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Patientenhilfsstroms integriert, die bei Überschreiten der Norm-Grenzwerte die
Stromversorgung trennt. Die EIT-Erweiterung ermöglicht EIT-Messungen mit
bis zu 16 Elektroden. Das auf Batteriebetrieb ausgelegte System ist in Form
von drei stapelbaren Platinen ausgeführt und misst im zusammengesetzten Zu-
stand 73 × 67 × 57 mm. Zur Steuerung des Messablaufs und Auswertung der
Impedanz-Messdaten steht eine Bluetooth-Schnittstelle zur Verfügung.
Das Blockschaltbild in Abb. 3.10 zeigt die funktionale Aufteilung der Gesamt-
schaltung. Das digitale Board aus Abb. 3.11a enthält den Mikrocontroller8 zur
Steuerung des Messablaufs und Berechnung des komplexen Impedanzwertes so-
wie ein Bluetooth 2.0 Modul9 zur Kommunikation mit dem Steuerrechner. Zur
Frequenzgenerierung kommt ein Direct Digital Synthesizer10 mit nachgeschalte-
tem diskret aufgebautem Tiefpassfilter 6. Ordnung zum Einsatz. Die generierten
Sinus- und Kosinus-Signale werden anschließend zur Erzeugung des Einspeise-
stromes und für die Verwendung in der I/Q-Demodulation an das Analog-Board
weiter gereicht.
Das Analog-Board aus Abb. 3.11b beherbergt die gesamte in Abb. 3.10 ge-
zeigte Messkette aus zwei Howland-Stromquellen zur Erzeugung des Einspeise-
stroms, einem Instrumentenverstärker zur Bestimmung der resultierenden Span-
nungsdifferenz und dem Systemblock aus Analog-Multiplizierern11, Tiefpassfil-
tern und A/D-Wandlern zur analogen I/Q-Demodulation. Darüber hinaus be-
herbergt das Analog-Board einen Systemblock zur Generierung der benötigten
Versorgungsspannungen und die Sicherheitsschaltung zur Überwachung des Pa-
tientenhilfsstroms.
Zur Erweiterung der tetrapolaren Messung auf eine EIT-Messung mit 16 Elek-
troden wurde das Multiplexer-Board aus Abb. 3.11c entworfen, das über vier
1:16-Multiplexer12 beliebige serielle EIT-Messmuster ermöglicht. Zur Redukti-
on der am Mikrocontroller benötigten Anschlüsse wurde die Ansteuerung der
Multiplexer über Schieberegister13 realisiert.
Leider grenzen die verwendeten Multiplexer den nutzbaren Frequenzbereich
aufgrund hoher Kapazitäten stark ein und die Ausführung des Analog-Boards
mit zwei gegeneinander verschalteten Howland-Stromquellen kann unter Um-
ständen zu Instabilitäten führen. Hier sollte die negative Stromelektrode durch
ein festes Referenzpotential ersetzt werden, sodass Bauteiltoleranzen nicht zu
einer Verschiebung des Arbeitspunktes führen können. Darüber hinaus ist die
analog ausgeführte I/Q-Demodulation mit einer Stromaufnahme von über 1,5 W
8MSP430F1611, Texas Instruments Inc., Dallas, USA
9BlueMod+B20, Stollmann Entwicklungs- und Vertriebs-GmbH, Hamburg
10AD9959, Analog Devices Inc., Norwood, USA
11AD835, Analog Devices Inc, Norwood, USA
12ADG1606, Texas Instruments Inc., Dallas, USA
13CD74HC4094, Texas Instruments Inc., Dallas, USA
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Abbildung 3.10: Blockschaltbild des MiniEIT-Systems bestehend aus drei
Leiterplatten-Lagen (Analog Board, Digital Board, Multiplexer Board) und ana-
loger I/Q-Demodulation.
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(a) (b) (c)
Abbildung 3.11: Aufsicht auf die drei Platinen-Lagen des MiniEIT-Systems be-
stehend aus Digitalteil (a), Analogteil (b) und Multiplexer (c).
sehr energieintensiv, sodass kein langfristiger Batteriebetrieb bei kontinuierlicher
Messung gewährleistet ist.
3.3.2 Tragbares System II: MikroEIT
Das MikroEIT-System ist eine im Rahmen dieser Arbeit entstandene komplette
Neuentwicklung eines tragbaren EIT-Systems mit Fokus auf geringen Stromver-
brauch, Größenreduktion und signifikante Reduktion der Bauteilkosten durch
Verwendung hochintegrierter Komponenten. Das entwickelte System besteht aus
einem Hardwaremodul zur Durchführung der Impedanzmessungen sowie einer
Android-App zur Steuerung des Messablaufs, Rekonstruktion eines tomografi-
schen Schnittbildes oder Berechnung eines Volumenschätzwertes. Zum Training
der Algorithmen besitzt die Android-App die Möglichkeit, ein Trinkprotokoll zu
erfassen.
Das Blockschaltbild des Systems in Abb. 3.12 zeigt, dass das System mit nur
wenigen aktiven Komponenten auskommt: zentrales Element ist der AFE4300 In-
tegrated Analog Front-End14 mit vorgeschaltetem Multiplexer zur Durchführung
der Impedanzmessung, ein Mikrocontroller MSP430F5437A15 zur Ablaufsteue-
rung und Vorverarbeitung der Messwerte (Filterung), sowie ein Bluetooth-Modul
und ein Spannungsregler.
Der vom Hersteller vorgesehene Anwendungsbereich des AFE4300 sind Kör-
perfettwagen, sodass der Chip über Funktionen zur Auswertung einer Brücken-
14Texas Instruments Inc., Dallas, USA
15Texas Instruments Inc., Dallas, USA
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Abbildung 3.12: Blockschaltbild des MikroEIT-Systems bestehend aus Haupt-
platine mit hochintegriertem AFE4300 und zwei MUX-Modulen für eine 16-
Elektroden-Messung.
schaltung und zur multifrequenten Bioimpedanz-Analyse verfügt. Im Gegensatz
zum hohen Preis und hohen Stromverbrauch der Multiplizierer der analog aus-
geführten I/Q-Demodulation des MiniEIT-Systems kommt der AFE4300 mit
970 µA aus und kostet in großen Stückzahlen um US $ 2,50.
Der Funktionsblock zur Bioimpedanz-Analyse bietet drei tetrapolare Impedanz-
Kanäle, die über einen internen Multiplexer seriell angesteuert werden können.
Die integrierte Stromquelle ermöglicht die Erzeugung von Sinusströmen bis zu
einer Frequenz von 150 kHz bei einer konstanten Amplitude von 375 µA.
Die Abtastung der analog demodulierten Messsignale erfolgt durch einen 16 Bit
Analog-Digital-Wandler mit einer Abtastrate von 860 Abtastungen pro Sekun-
de, ein Tiefpassfilter 1. Ordnung mit frei wählbarer Kapazität dient als Anti-
Aliasing-Filter vor der Analog-Digital-Wandlung.
Zur Demodulation der Messsignale sind zwei per Multiplexer auswählbare Ver-
fahren vorgesehen: Der Systemblock Full Wave Rectifier (FWR) basiert auf einer
Gleichrichtung des Messsignals, sodass nur eine Bestimmung des Betrags der Im-
pedanz aus dem zeitlichen Mittelwert des gleichgerichteten Signals möglich ist,
dafür jedoch Messungen bei beliebigen Frequenzen bis 150 kHz ermöglicht. Pa-
rallel dazu bietet der Systemblock zur I/Q-Demodulation die Berechnung von
Betrag und Phase der gesuchten Impedanz, ermöglicht aufgrund der internen
Realisierung jedoch nur Messungen bei 8, 16, 32 und 64 kHz.
Nach der Gleichrichtung oder I/Q-Demodulation werden die resultierenden
Spannungen über einen Tiefpassfilter 1. Ordnung zum Analog-Digital-Wandler
geführt. Hierbei sind Operationsverstärker und Widerstände des Tiefpassfilters
im Texas Instruments AFE4300 integriert, sodass nur der Kondensator als ex-
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terne Beschaltung frei gewählt werden kann. Im Systementwurf muss daher ein
Kompromiss zwischen Genauigkeit und Geschwindigkeit der Messung gefunden
werden. Für eine hohe Genauigkeit sollte die Eckfrequenz des Filters möglichst
niedrig gewählt werden, um eine ausreichende Dämpfung von Anregungssignal
und Messrauschen zu erreichen. Der dazu notwendige, große Kondensator ver-
schlechtert jedoch das dynamische Verhalten der Schaltung, sodass die Messung
langsamer abläuft und dadurch das Risiko von Bewegungsartefakten im Mess-
fenster steigt. Das klassische adjazente Messmuster weist eine hohe Dynamik
der Last auf, sodass vor allem der Einschwingvorgang des Tiefpassfilters zu ei-
ner starken Begrenzung der Bildrate des EIT-Systems führt.
Zur Wahl des Filterkondensators wurde die unterste Betriebsfrequenz des Sys-
tems auf ω = 2pi 8 kHz festgelegt, bei der eine Dämpfung D der Anregungsfre-
quenz Ue im Ausgangssignal Ua von mindestens 75 dB erreicht werden soll. Mit
der internen Festlegung des Widerstandes im Tiefpass von R = 5 kΩ ergibt sich
nach
Ua
Ue
= D = 1√
1 + (ωCR)2
(3.13)
C =
√
1
D2 − 1
ωR
(3.14)
ein Wert von C = 20 µF, sodass die Zeit bis zur Erreichung von 99,3 % des
stationären Endwertes (5τ = 5RC) 500 ms pro Impedanzmessung beträgt.
Beide Varianten, FWR und I/Q-Demodulation, bestimmen Betrag bzw. Be-
trag und Phase der Impedanz bis auf multiplikative oder additive Faktoren,
sodass eine Kalibrierung zur Berechnung des Impedanzwertes erforderlich ist.
Auch wenn im Rahmen dieser Arbeit keine absolute EIT versucht wird, ist ei-
ne regelmäßige Kalibrierung erforderlich, da sich die Faktoren im Betrieb stark
ändern. Vor allem nach Festlegung einer neuen Messfrequenz sollte umgehend ei-
ne Kalibrierung durchgeführt werden. Der integrierte Multiplexer des AFE4300
sieht bereits den direkten Anschluss von vier Widerständen zur regelmäßigen
Kalibrierung vor.
Zur Erweiterung der drei tetrapolaren Messkanäle auf eine EIT-Messung mit
bis zu 16 Elektroden kommen zusätzliche 8-Kanal-Multiplexer16 zum Einsatz,
wobei je vier Multiplexer an zwei der drei tetrapolaren Messkanäle des AFE4300
verbunden sind, um eine Erhöhung der parasitären Kapazitäten durch Parallel-
schaltung der Multiplexer zu vermeiden. Diese modulare Bauweise ermöglicht
darüber hinaus die einfache Adaption des Systems auf 8, 16 oder 24 Elektroden
zur voll-seriellen EIT-Messung. Das Foto des Prototyps in Abb. 3.13 zeigt das
16DG9051, Vishay Intertechnology Inc., Shelton, USA
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Abbildung 3.13: Fotografie des Prototyps mit zentraler Messplatine (links), der
Multiplexer-Platine mit Goe MF II-kompatiblen Elektrodenanschluss in der Mitte
und einer zusätzlichen Multiplexerplatine für acht weitere Kanäle rechts.
Messsystem bestehend aus Messplatine und zwei Multiplexer-Platinen und gibt
einen guten Eindruck, wie stark das System in einer Serienentwicklung weiter
miniaturisiert werden kann.
Insgesamt bleibt die Stromaufnahme des Systems unter einem Spitzenwert
von 80 mA bei 3,3 V, was einer Leistungsaufnahme von ca. 260 mW entspricht,
hauptsächlich verursacht durch die Bluetooth-Funkkommunikation. Da nur eine
sporadische Datenübertragung von vorgefilterten Messdaten notwendig ist, kann
das System für die batteriebetriebene Anwendung optimiert werden.
Die Evaluation des Systems erfolgte am multifrequenten EIT-Dummy, dem
Agar-Tankmodell und einem Selbstversuch. Dabei zeigten beide Messmodi am
EIT-Dummy einen großen Unterschied in der Messgenauigkeit. Während die
FWR-Methode schon ohne Anschluss der zusätzlichen Multiplexer einen rela-
tiven Fehler unter 1 % zeigt, weist die I/Q-Demodulation vor allem bei sehr
kleinen Impedanzen einen Fehler von bis zu 7 % auf. Insgesamt fällt auf, dass
der Fehler stark lastabhängig ist und gute Werte nur im Wertebereich der zur
Kalibrierung verwendeten Widerstände erreicht werden. Darüber hinaus erfolgt
die Kalibrierung in der derzeitigen Realisierung des Systems vor dem zusätzli-
chen Multiplexer, sodass sich der Messfehler der FWR-Methode im kompletten
System auf 2,5 % erhöht. Darüber hinaus sind die Impedanzmessungen trotz
Tiefpassfilter stark verrauscht, sodass eine zusätzliche Mittelung der Messwerte
im Mikrocontroller erfolgt. Die I/Q-Demodulation bietet zwar den Vorteil einer
komplexwertigen Impedanzmessung, zeigt in der Evaluation allerdings teilweise
extreme Messfehler, sodass die I/Q-Demodulation des AFE4300 nicht für die
Impedanz-Zystovolumetrie geeignet erscheint.
Zur Berechnung von zeit- und frequenzdifferentiellen Tomogrammen wurde
daher die FWR-Variante eingesetzt. Abb. 3.14 zeigt rekonstruierte Bilder des
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Abbildung 3.14: Mit dem MikroEIT aufgezeichnete zeit-differentielle Tomo-
gramme mit acht Elektroden bei sechs verschiedenen Frequenzen. Die ungefäh-
re Position der Impedanz-Anomalien im Dummy-Widerstandsnetzwerk ist durch
gestrichelte Kreise angedeutet.
multifrequenten Dummys bei zeit-differentieller Messung an sechs Frequenzen.
Es wurden Impedanz-Anomalien in allen vier Quadranten zugeschaltet, wie die
gestrichelten Kreise andeuten. Da nur acht Elektroden für die Messung verwen-
det wurden, ist die Bildqualität der ersten fünf Frequenzen als akzeptabel zu
bezeichnen, bei 128 kHz treten deutliche Artefakte im Bild auf.
Eine multifrequente Messung von 16 kHz bezogen auf 8 kHz zeigt Abb. 3.15 in
vier Varianten. Dabei wurden die Messvektoren beider Frequenzen zunächst auf
den Wertebereich 0 . . . 1 normiert, um die räumliche Änderung der Leitfähigkeit
zu betonen. Anschließend wurde unter Verwendung einer Rekonstruktionsmatrix
Ξ das Tomogramm erstellt:
∆Z = Ξ (U16 kHz,norm − U8 kHz,norm) (3.15)
Die erste Variante in Abb. 3.15a wurde mit acht Elektroden ohne zusätzli-
che Spannungsverstärkung der Messspannung vor Zuführung an den AFE4300
berechnet. Eine zusätzliche Spannungsverstärkung um den Faktor 11 kann die
Bildqualität sichtbar verbessern (Abb. 3.15b). Analog zeigen Abb. 3.15c und
3.15d Messungen mit 16 Elektroden mit und ohne Spannungsvorverstärkung.
Die Artefakte können auch hier durch zusätzliche Vorverstärkung deutlich redu-
ziert werden und der Impedanz-Einschluss ist lokal stärker begrenzt, allerdings
tritt die Anomalie ins Zentrum verschoben auf, was auf Messfehler hindeuten
kann.
Insgesamt ist das MikroEIT in der Lage, multifrequente EIT-Messungen durch-
zuführen. Eine einzelne Messung mit acht Elektroden dauert etwa 30 s, sodass
50
3.3 Hardware-Prototypen
Abbildung 3.15: Multifrequente, adjazente EIT-Messung bei den Frequenzen
16 kHz bezogen auf 8 kHz nach Gl. (3.15) am multifrequenten EIT-Dummy; (a)
Messung mit 8 Elektroden, (b) Messung mit 8 Elektroden und zusätzlicher Span-
nungsverstärkung, (c) Messung mit 16 Elektroden, (d) Messung mit 16 Elektroden
und zusätzlicher Spannungsverstärkung.
das System für Messungen in Ruhe geeignet ist. Der extrem niedrige Preis und
die kleine, hochintegrierte Bauweise stellen einen interessanten Ausblick auf mög-
liche kommerzielle Impedanz-Zystovolumetrie-Systeme dar.
3.3.3 Multifrequenz-Prototyp
Zur Evaluierung der multifrequenten EIT für die Impedanz-Zystovolumetrie in
Labor- und Probandenversuchen wurde ein weiteres EIT-System entworfen, auf-
gebaut und eingesetzt. Um den Entwicklungsaufwand zu begrenzen, setzt der
Multifrequenz-Prototyp auf ein kommerzielles Impedanz-Spektroskop mit einer
zusätzlichen Multiplexer-Matrix, die eine Erweiterung auf acht Elektroden bie-
tet. Die Multiplexer-Matrix ermöglicht frei konfigurierbare Messmuster, während
die Verwendung eines kommerziellen Impedanz-Spektroskops hohe Messqualität
an vielen Frequenzen in einem weiten Frequenzbereich gewährleisten soll.
Die Systemstruktur bestehend aus kommerziellem Impedanz-Spektroskop, Mul-
tiplexer-Matrix und Steuerungs-PC zur Synchronisierung von Messgerät und
Multiplexer-Matrix zeigt Abb. 3.16a. Die Multiplexer-Matrix basiert auf Signal-
Relais, um eine galvanische Trennung zwischen Impedanz-Messkreis und der
Multiplexer-Elektronik und -Ansteuerung zu gewährleisten, sowie möglichst ge-
ringe zusätzliche parasitäre Kapazitäten bei gleichzeitig sehr niedrigem Durch-
gangswiderstand in den Messpfad einzuführen. Zusätzlich zur galvanischen Ent-
kopplung von Messkreis und Ansteuerung ist letztere durch einen Übertrager
in der USB-Kommunikation vom Steuerungs-PC entkoppelt und kann mit einer
medizinisch zertifizierten Spannungsquelle versorgt werden, sodass die elektrische
Sicherheit verhältnismäßig leicht nachweisbar und damit bei Verwendung eines
medizinisch zertifizierten Impedanz-Spektroskop der Einsatz am Patienten mög-
lich ist. Die Ansteuerungselektronik der Multiplexer-Matrix verfügt über zwei
Kanäle zum seriellen Anschluss weiterer Relais-Karten von je acht Elektroden,
sodass das System in Achterschritten um weitere Elektrodenkontakte erweitert
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werden kann. Im Rahmen dieser Arbeit wurde jedoch nur eine Relaiskarte für
acht Elektroden eingesetzt, wie Abb. 3.16c zeigt.
Die Multiplexer-Matrix sieht den Anschluss eines tetrapolaren Messgerätes
vor, beispielsweise dem Solartron17 1255B Frequency Response Analyzer mit So-
lartron 1294 Impedance Interface, das sowohl die notwendige medizinische Zerti-
fizierung zum Einsatz am Menschen als auch die benötigte tetrapolare Messung
zur Elimination des Elektroden-Haut-Übergangswiderstandes im Messsignal bie-
tet. Aufgrund eines Defektes im Netzteil des Solartron 1294 Impedance Interface
musste für weitere Messungen auf das am Lehrstuhl verfügbare Agilent E4980a
LCR-Meter ausgewichen werden. Zwar bietet das E4980a weder eine medizini-
sche Zertifizierung noch ein tetrapolares Messprinzip, zur Evaluierung des Ge-
samtsystems in Laborversuchen ist diese Ersatzlösung dennoch geeignet, wenn
der Einfluss der Kontaktimpedanz bei der Ergebnisinterpretation beachtet wird.
Das Gesamtsystem mit E4980a zeigt Abb. 3.16b.
Um den Einfluss der Multiplexer-Matrix und der Zuleitungskabel auf die Im-
pedanzmessung mit dem E4980a zu bewerten, wurden verschiedene Gerätekon-
figurationen am in-vitro-Tankmodell vermessen. Drei ausgewählte Messungen
zeigt Abb. 3.17. Bei der ersten Variante (direkter Anschluss) wurde das E4980a
direkt mit vier Elektroden des Tankmodells verbunden. Die zweite Variante
(Krokodilklemmen-Messung) erfolgte mittels Verbindung zwischen Multiplexer-
Matrix und Tankmodell über ungeschirmte Messleitungen. Die dritte Variante
(EIT-Kabel-Messung) erfolgte mittels Verbindung zwischen Multiplexer-Matrix
und Tankmodell über einen koaxialen Goe MF II Kabelbaum. Das Bode-Dia-
gramm in Abb. 3.17 zeigt einen deutlichen Einfluss des EIT-Kabelbaums auf die
Messungen des E4980a, sodass es ab etwa 200 kHz zu bedeutenden Messfehlern
kommt. Die Abweichungen sind in erster Linie auf die hohe parasitäre Kapazität
des Koaxialkabels zurückzuführen. Am Goe MF II wird der Außenleiter als aktiv
getriebener Schirm verwendet, sodass die parasitäre Kapazität verringert wird.
Durch die Verwendung der Multiplexer-Matrix und eines generischen tetrapola-
ren Messgeräts ist die aktive Schirmung nicht vorgesehen, sodass die parasitäre
Kapazität des Koaxial-Außenleiters nicht kompensiert werden kann. Der nutzba-
re Frequenzbereich des Prototyps wurde daher bei Verwendung des EIT-Kabels
auf Frequenzen bis 200 kHz eingeschränkt. Für frequenzdifferentielle Messungen
wurden die Frequenzen 38,5 kHz und 193 kHz verwendet, die als vertikale Striche
in Abb. 3.17 markiert sind.
Zur Evaluierung des Messsystems wurden sowohl zeit- als auch frequenzdiffe-
rentielle Messungen am Agar-Tank durchgeführt. Die resultierenden Tomogram-
me einer zeitdifferentiellen Messung bei Verarbeitung der Absolutwerte zeigt
Abb. 3.18a, während Abb. 3.18b unter Verwendung der Realteile rekonstruiert
17Solartron Analytical/AMETEK Advanced Measurement Technology GmbH, Meerbusch
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(a) (b)
(c)
Abbildung 3.16: Entwickelter Multifrequenz-EIT-Prototyp: (a) zeigt die Inter-
aktion der drei Systemkomponenten Messgerät, Multiplexer und PC, (b) zeigt
den Prototyp mit Agilent E4980a LCR-Meter als Messgerät im Tierversuch und
(c) zeigt eine der modularen Relais-Einschübe des entwickelten Multiplexers mit
USB-Steuerungs-Platine.
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Abbildung 3.17: Einfluss der hohen parasitären Kapazität der koaxialen EIT-
Kabel auf die Messung mit dem Agilent E4980a.
wurde, um den Einfluss von Fehlern im Imaginärteil abzuschätzen. In beiden
Tomogrammen ist die Lage des Einschlusses gut erkennbar, den Abb. 3.18d zu
Referenzzwecken zeigt. Leichte Rekonstruktionsartefakte sind in beiden Bildern
erkennbar, der Einschluss erscheint bei Verwendung der Absolutwerte leicht ge-
staucht. Die frequenzdifferentielle Messung in Abb. 3.18c, analog zu Gl. (3.15)
rekonstruiert durch Referenzierung der Messung bei 193 kHz auf die zeitgleiche
Messung bei 38,5 kHz, zeigt ebenfalls gut den dispersionsfreien zylindrischen Ein-
schluss aus Kochsalzlösung, zeigt jedoch stärkere Rekonstruktionsartefakte als
die zeitdifferentielle Messung.
Trotz ersatzweiser Verwendung des Agilent E4980a ist der Multifrequenz-
Prototyp für zeit- und frequenzdifferentielle EIT-Messungen im Laborversuch
einsetzbar. Die Ansteuerungssoftware wurde modular aufgebaut, sodass ein ein-
facher Austausch des eigentlichen Impedanz-Spektroskops möglich ist. Bei Ver-
wendung eines tetrapolar messenden Impedanz-Spektroskops ist eine weitere
Steigerung der frequenzdifferentiellen Bildqualität zu erwarten.
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(a) Zeitdif-
ferentiell,
Absolutwerte
(b) Zeitdifferen-
tiell, Realteile
(c) Frequenzdif-
ferentiell, Real-
teile
(d) Tankmodell
Abbildung 3.18: Rekonstruierte Tomogramme von Messungen des
Multifrequenz-Prototyps am einfachen Agar-Tankmodell mit 0,9%iger Kochsalz-
lösung im zylindrischen Einschluss.
3.3.4 In vivo-Studienprototyp
Zum Einsatz in klinischen Pilotstudien wurde ein Studienprototyp auf Basis
des kommerziellen Goe MF II EIT-Gerätes von CardinalHealth18 aufgebaut,
das eine CE-Zertifizierung zum Einsatz in klinischen Studien besitzt. Beim Goe
MF II handelt es sich um ein voll-seriell arbeitendes EIT-Gerät mit 16 Elektro-
den. Die Abtastrate variiert je nach Hardware-Revision zwischen 13 Hz – 48 Hz.
Als Einspeisemuster kommt das adjazente Messmuster zum Einsatz (siehe Ab-
schnitt 4.1).
Die elektrische Sicherheit des EIT-Gerätes wird durch einen internen Strom-
übertrager sichergestellt, der etwaige DC-Komponenten der Einspeisung blockt.
Darüber hinaus verfügt das System über einen zusätzlichen Stromwächter, sodass
bei Überschreiten der Normgrenzwerte die Versorgungsspannung des Systems
getrennt wird. Um durch die USB-Kommunikation zwischen Steuerungsrechner
und EIT-Gerät die elektrische Sicherheit nicht zu gefährden, wurde ein zusätzli-
cher medizinisch zertifizierter Trenntransformator ((A) in Abb. 3.19) eingesetzt,
der alle galvanisch gekoppelten Geräte vom Erdpotential trennt.
Die Aufgabe des Steuerungsrechners (B) ist die Inbetriebnahme des EIT-
Systems sowie die Konfiguration der Messung und die Aufzeichnung der Mess-
daten. Darüber hinaus kann der Steuerungsrechner die EIT-Messdaten live über
eine Netzwerkschnittstelle (E) an einen Auswerterechner oder ein Patienten-
Interface (F) übertragen.
Das vom Hersteller mitgelieferte Elektrodenkabel (Abb. 3.20a) sorgte in den
ersten Messungen am Probanden für Kontaktprobleme, da sich die Kontaktsche-
18Deutsche Bezugsquelle: Abimek/Zech electronic, Friedland, Deutschland; Tel: +49 (0)5504
- 98190
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Abbildung 3.19: UroWatch-System auf Basis des Goe MF II EIT-Systems
von CardinalHealth: (A) medizinisch zertifizierter Trenntransformator, (B) Steue-
rungsrechner, (C) Goe MF II, (D) EIT-Kabel mit Druckknopfadapter, (E) Draht-
losnetzwerkverbindung, (F) Patienteninterface.
ren leicht von den Anschlussknöpfen der verwendeten EKG-Elektroden lösten.
Daher wurde im Rahmen dieser Arbeit ein neuer Kabelbaum entworfen und
durch GVB Gelimed19 gefertigt, der durch Druckknopfadapter stabilen Elektro-
denkontakt gewährleistet (Abb. 3.20b).
Die Anbindung des Goe MF II an den Steuerrechner ist durch eine parallele
UART-Schnittstelle (EIA-232) und eine USB-Verbindung realisiert. Die UART-
Schnittstelle wird zur Übertragung der Firmware aus der Herstellersoftware in
das Goe MF II benötigt, die USB-Verbindung dient anschließend zur Kommuni-
kation zwischen Software und Goe MF II. Der Hersteller liefert eine Software mit
grafischer Benutzeroberfläche zur Konfiguration des Gerätes und anschließender
Durchführung der Messung, ermöglicht jedoch nur die Anzeige und Aufzeich-
nung der EIT-Daten. Eine Echtzeitverarbeitung der Messdaten, beispielsweise
zur Parameterextraktion, ist nicht vorgesehen. Darüber hinaus existiert keine
Dokumentation des auf dem USB-Anschluss verwendeten Kommunikationspro-
tokolls, sodass die Ansteuerung des Goe MF II durch eigene Software nicht
möglich ist. Ohnehin wäre die existierende CE-Zertifizierung bei Einsatz eige-
ner Steuerungssoftware in Frage zu stellen. Um dennoch die EIT-Messdaten in
Echtzeit weiterverarbeiten zu können, wurde auf das USBPcap-Projekt20 zurück-
gegriffen, das die Datenpakete zwischen CardinalHealth EIT-Software und dem
Goe MF II-Gerät am USB stack des Betriebssystems abgreift, wie Abb. 3.21
19Bad Segeberg, Deutschland
20Open Source USB Packet capture for Windows
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(a) Original (b) Neu
Abbildung 3.20: Aufgrund schlechter Kontaktqualität wurde das Elektrodenka-
bel durch eine Neuentwicklung mit Druckknopfadapter ersetzt.
Abbildung 3.21: Abgriff der Messdaten direkt aus der USB-Kommunikation per
PCAP-Treiber.
verdeutlicht. Im Zusammenspiel mit der Anwendung Netcat können die USB-
Kommunikationspakete über Ethernet an beliebige Rechner weitergeleitet wer-
den. Auf dem empfangenden System können die EIT-Messdaten anhand der cha-
rakteristischen Paketgröße im Datenstrom identifiziert und anschließend beliebig
weiterverarbeitet werden.
3.4 Zusammenfassung
Zur computergestützten Simulation der Impedanz-Zystovolumetrie wurden zwei
Simulationsmodelle, ein einfaches zylindrisches Tankmodell und ein anatomi-
sches Mensch-Modell, entwickelt, die für Sensitivitäts-Analysen und zur frei pa-
rametrierbaren Evaluation der Algorithmen eingesetzt werden. Darüber hinaus
ermöglichen der entwickelte multifrequente Dummy und die beiden agar- und
reisbasierten Tankmodelle eine realitätsnahe Testumgebung für die entwickelten
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Geräte-Prototypen. Auf Hardware-Seite sind vor allem drei Systeme mit un-
terschiedlichem Entwicklungsschwerpunkt hervorzuheben: durch die Zulassung
für Humanstudien konnten mit dem Prototyp aus Abschnitt 3.3.4 Humandaten
zur Evaluation der entwickelten Algorithmen und zur Bewertung des Messver-
fahrens gesammelt werden. Einen größeren, vor allem für Laborversuche hilfrei-
chen Funktionsumfang bietet der multifrequente Prototyp aus Abschnitt 3.3.3,
während das MikroEIT aus Abschnitt 3.3.2 durch extrem niedrige Herstellungs-
kosten die Perspektive für ein kommerzielles Impedanz-Zystovolumetrie-System
aufzeigt.
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Je nach Anwendungsfall kommen bei der EIT angepasste Elektrodenanordnun-
gen zum Einsatz. So hat sich für die Überwachung von Ventilation und Perfusion
der Lunge das zirkuläre Array durchgesetzt, bei dem die Elektroden auf einer
Transversalebene um den Körperumfang herum platziert werden (Leonhardt u.
Lachmann 2012). Bei Untersuchungen der weiblichen Brust (Cherepenin u. a.
2001; Choi u. a. 2004) oder zur Erkennung zerebraler Haemorrhage (Romsauer-
ova u. a. 2006) kommt hingegen vorwiegend ein planares Array zum Einsatz, bei
dem die Elektroden in einer Matrix-Struktur angeordnet sind. Neben diesen als
etabliert zu bezeichnenden Anordnungen wurden eine Vielzahl anwendungsspe-
zifischer Anordnungen publiziert, wie zum Beispiel ein planarer Kreis (Erol u. a.
1995), zirkuläre Doppelringe (Graham u. Adler 2007) oder Halbkreise (Sadleir
u. a. 2008). Im industriellen Umfeld und der Geologie sind vertikale Elektro-
denarrays anzutreffen, bei denen die Elektroden in Streifen entlang der z-Achse
angeordnet sind (Murphy u. a. 2006).
Neben der räumlichen Anordnung der Elektroden auf der Körperoberfläche
sind auch die Einspeise- und Messmuster von großer Bedeutung (Graham u. Ad-
ler 2007; Lionheart u. a. 2001; Kauppinen u. a. 2006; Dehghani u. a. 2005), da
für die Sensitivität des Messsystems das Skalarprodukt aus eingeprägter Strom-
dichte und reziproker Stromdichte entscheidend ist (Martinsen u. Grimnes 2008,
eq. 6.40, S. 188).
Auf Basis der genannten Anordnungen aus anderen Anwendungsbereichen lie-
fert die vorliegende Arbeit erstmals eine strukturierte Betrachtung von Elektro-
denanordnungen für die Impedanz-Zystovolumetrie. Da prinzipiell beliebige An-
ordnungen mit verschiedenen kombinatorischen Möglichkeiten des Messmusters
betrachtet werden können, wurden für diese Arbeit die folgenden Randbedin-
gungen definiert:
• Für in-vivo-Messungen standen für diese Arbeit ein CardinalHealth Goe
MF II (Humanzulassung) und ein Dräger EEK1 (Studienzulassung für
Tierversuch) zur Verfügung. Es werden nur Anordnungen und Messmus-
ter untersucht, die mit diesen Geräten realisierbar sind (16 Elektroden,
adjazentes Muster auf Geräteseite).
• Es werden nur Elektrodenanordnungen untersucht, die sich geometrisch
aus den klassischen zirkulären und planaren Array-Anordnungen ableiten
lassen.
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(a) Adjazent (b) Polar
Abbildung 4.1: Strompfade (schwarze Linien) und Potentialverteilung (farbige
Fläche) von (a) adjazenter und (b) polarer Einspeisung (in der englischsprachigen
Fachliteratur auch als opposite bezeichnet). Bei der adjazenten Einspeisung tre-
ten hohe Potentialgradienten und damit hohe Stromdichten im Randbereich auf,
bei der polaren Einspeisung ist die Stromdichte gleichmäßiger über das Volumen
verteilt.
4.1 Einspeisemuster
Je nach interner Realisierung der Messhardware bieten EIT-Systeme unterschied-
liche Möglichkeiten der Stromeinspeisung und Spannungsmessung. Im Hinblick
auf die Messmuster werden die Geräte in voll-parallel, teil-parallel und seriell un-
terteilt. Voll-parallele Systeme können an allen Elektroden gleichzeitig Spannung
messen, einige Systeme sogar an allen Elektroden gleichzeitig Strom einspeisen,
was für die Umsetzung eines sogenannten adaptiven Messmusters erforderlich ist
(Zhu u. a. 1994). Serielle Systeme verfügen im Gegensatz dazu nur über je eine
Stromquelle und eine Einheit zur Spannungsmessung, sodass nur eine tetrapolare
Impedanzmessung gleichzeitig durchgeführt werden kann und die EIT-typischen
Messmuster durch Multiplexer ermöglicht werden (Brown u. Seagar 1987). Teil-
parallele Systeme verfügen entsprechend über mehr als einen Schaltkreis zur
Impedanzmessung, benötigen jedoch zusätzlich Multiplexer, um alle erforderli-
chen Messungen durchführen zu können. Dieses Konzept dient in der Regel einer
Beschleunigung der Messdurchführung.
Ein auch mit seriellen Systemen vergleichsweise einfach umzusetzendes Kon-
zept ist das adjazente Muster, bei dem je ein räumlich benachbartes Elektro-
denpaar zur Stromeinspeisung und differentiellen Spannungsmessung verwendet
wird (Malmivuo u. Plonsey 1995, Kapitel 26.2.1), siehe Abschnitt A.1 auf Seite
133. Dieses Muster wurde schon in der frühen EIT-Anwendung im Sheffield Mk 1-
Gerät von Brown u. Seagar (1987) eingesetzt und kommt auch im Goe MF II
60
4.2 Elektrodenanordnungen
des UroWatch-Studien-Prototyp zum Einsatz. Mit diesem Muster werden ho-
he Sensitivitäten im Randbereich und geringere Sensitivitäten im Zentrum des
Mediums erreicht (vgl. Abb. 4.1a). Um auch hohe Sensitivitäten im Inneren ge-
währleisten zu können, wurde als Weiterführung das polare Muster entwickelt,
bei dem die Stromeinspeisung an gegenüberliegenden statt benachbarten Elek-
trodenpärchen stattfindet (vgl. Abb. 4.1b, (Adler u. a. 2011)) und beim Goe MF
II durch Umordnen der Elektroden am Probanden erreicht werden kann. Das
in der Realisierung aufwendigste Muster ist der adaptive Ansatz, bei dem al-
le Elektroden gleichzeitig zur Stromeinspeisung genutzt werden, wodurch eine
homogene Stromdichte mit annähernd parallelen Strompfaden erreicht werden
kann (Gisser u. a. 1987). Eine Mischung aus adjazentem und polarem Muster
stellt das sogenannte cross drive dar, bei dem die Stromeinspeisung von ad-
jazent über polar zu adjazent auffächert (Malmivuo u. Plonsey 1995, Kapitel
26.2.1). Dadurch soll eine höhere und homogenere Sensitivität im gesamten Ge-
biet erzielt werden. Animationen der Messmuster sind in der Online-Version von
Kauppinen u. a. (2006) verfügbar.
4.2 Elektrodenanordnungen
Zunächst werden die Jacobi-Matrizen von sieben Anordnungen aus den Klassen
Matrix, Ring und Streifenanordnung im vereinfachten Tankmodell als Voraus-
wahl analysiert:
Matrix-Anordnungen:
Matrix Ventral auf dem Bauch platzierte Matrix, ge-
eignet für Querschnittgelähmte, da geringere
Druckstellengefahr; Information aus der Frontal-
ebene, allerdings kann kein Stromfluss durch das
Innere des Gebietes in Richtung dorsal erzwun-
gen werden.
Abb. 4.2 (a)
Ring-Anordnungen:
Halbkreise Ventrale Halbkreise, Modifikation des klassi-
schen Ringes um die Druckstellengefahr zu ver-
ringern und Informationen aus Richtung dorsal
einzufügen.
Abb. 4.2 (b)
1×16 Klassische etablierte Ringanordnung aus ande-
ren Anwendungsfeldern
Abb. 4.2 (c)
2×8 Doppelring für zusätzliche Information aus der
z-Dimension.
Abb. 4.2 (d)
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Abbildung 4.2: Betrachtete Elektrodenanordnungen in dieser Arbeit: (a) Matrix,
(b) Halbkreise, (c) 1×16 Ring, (d) 2×8 Ring, (e) 4×4 Ring, (f) vertikale Streifen,
(g) vertikale Doppelstreifen. Alle Abmessungen in Meter.
4×4 Vierfachring als sehr homogene Elektrodenver-
teilung über den Abdominalbereich.
Abb. 4.2 (e)
Streifen-Anordnungen:
Streifen Linienarray, wie es in der Geologie zum Einsatz
kommt. Einfach zu platzieren und geometrisch
geeignet, die Ausdehnung der Blase nach cranial
zu erfassen.
Abb. 4.2 (f)
Doppelstreifen Vergleichbar mit (e), jedoch keine äquidis-
tanten Abstände, sondern als Doppelstreifen-
Erweiterung von (f).
Abb. 4.2 (g)
Im Anschluss an die Analyse der Jacobi-Matrizen erfolgt im nächsten Schritt
eine detaillierte Sensitivitätsanalyse von drei ausgewählten Anordnungen im ana-
tomischen Mensch-Modell. Die Untersuchung der Sensitivitätsverteilung wur-
de aufgrund von Vorüberlegungen auf die Anordnungen Matrix (Abb. 4.3a –
Abb. 4.3b), 1×16 (Abb. 4.3c – Abb. 4.3d) und 2×8 (Abb. 4.3e – Abb. 4.3g)
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beschränkt. Vor allem für die Zielgruppe der paraplegischen Patienten ist ei-
ne Elektrodenanordnung mit geringem Druckstellen-Risiko wünschenswert, so-
dass die Matrix-Anordnung als rein ventrale Elektrodenanordnung in die Sensi-
tivitätsanalyse aufgenommen wurde. Die 1×16-Anordnung wurde aufgrund ih-
rer weiten klinischen Verbreitung ausgewählt, darüber hinaus wurde sie für die
Vorarbeiten von Leonhardt u. a. (2011) eingesetzt. Als dritte Anordnung wurde
2×8 aufgrund der guten Ergebnisse der Singulärwertbetrachtung von Abb. 4.6
ausgewählt. Für jede der drei Elektrodenanordnungen wurden zusätzlich ver-
schiedene Einspeisemuster untersucht, die sich durch einfache Vertauschung der
Elektroden-Verbindungen auf Patientenseite mit dem Studien-Prototyp errei-
chen lassen, wie Abb. 4.3 zeigt. Dabei misst das Gerät adjazent nach dem Sche-
ma aus Abb. 4.4, durch Neuplatzierung der Elektroden kann jedoch auch ein
polares Einspeisemuster wie in Abb. 4.3d erzeugt werden. Die unterste Elek-
trodenebene liegt in allen untersuchten Anordnungen auf Höhe der Symphyse,
aus grafischen Gründen sind die Elektroden in Abb. 4.3 vergrößert und grafisch
günstig platziert dargestellt.
4.3 Analysemethoden
4.3.1 Kondition der Jacobi-Matrix
Die Jacobi- oder Sensitivitäts-Matrix J beschreibt in der EIT das Ausmaß der
Randspannungsänderung ∂Ui bei einer kleinen Leitfähigkeitsänderung ∂σi im
Inneren des Gebietes:
J =

∂U1
∂σ1
∂U1
∂σ2
∂U1
∂σ3
· · · ∂U1
∂σn
∂U2
∂σ1
∂U2
∂σ2
∂U2
∂σ3
· · · ∂U2
∂σn
...
...
...
...
∂Um
∂σ1
∂Um
∂σ2
∂Um
∂σ3
· · · ∂Um
∂σn
 (4.1)
Daher ist die Jacobi-Matrix eine Funktion von Elektrodenanordnung und
Messmuster und liefert wichtige Informationen über die Sensitivität des Systems.
Anschaulich betrachtet stellt die Jacobi-Matrix die im Arbeitspunkt linearisierte
Lösung des Vorwärts-Problems dar: um die resultierenden Randspannungsände-
rungen zu berechnen, muss die Jacobi-Matrix lediglich mit dem Vektor der Impe-
danzänderung multipliziert werden. Entsprechend kann die Berechnung des EIT-
Bildes als Multiplikation der gemessenen Randspannungsänderung mit der In-
versen der Jacobi-Matrix J−1 aufgefasst werden, die jedoch nicht direkt gebildet
werden kann (siehe Abschnitt 2.4). Die Jacobi-Matrix enthält dabei Sensitivitäts-
Eigenbilder, die wichtige Aussagen über die Sensitivitätsverteilung des Systems
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(a) Matrix, adjazent (MX adj) (b) Matrix, Vierpunkt (MX 4P)
(c) 1×16, adjazent (1×16 adj) (d) 1×16, polar (1×16 pol)
(e) 2×8, horizontal adjazent (2×8 h-
adj)
(f) 2×8, horizontal polar (2×8 h-pol)
(g) 2×8, vertikal adjazent (2×8 v-
adj)
Abbildung 4.3: Verwendete Einspeisemuster der Elektrodenanordnungen Ma-
trix, 1×16 und 2×8.
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ermöglichen. Zur folgenden Analyse sollen die Sensitivitäts-Eigenbilder unter-
sucht werden, wofür zunächst die Singulärwertzerlegung von J berechnet wird
(Deuflhard u. a. 2002, Kap. 5.4):
J = uΣvT (4.2)
wobei mit J die Jacobi-Matrix, mit u die Eigenvektoren des Daten-Raumes,
mit Σ die Diagonalmatrix mit Singulärwerten λi auf der Hauptdiagonalen und
mit vT die Basis-Bilder oder Eigen-Bilder bezeichnet werden (Zadehkoochak u. a.
1991).
Nach Konvention werden die Singulärwerte ihrer Größe nach in absteigender
Reihenfolge sortiert. Das zum größten Singulärwert gehörige Eigenbild repräsen-
tiert die dominanteste Impedanzverteilung, was oft den tieffrequenten Bildantei-
len des Tomogramms entspricht. Kleinere Singulärwerte beschreiben über ihre
Eigenbilder meist hochfrequente Bildkomponenten und damit die Details des
Bildes (Zadehkoochak u. a. 1991).
Zur Verdeutlichung der Bedeutung der Singulärwerte auf das inverse EIT-
Problem betrachten wir eine über die Singulärwertzerlegung gebildete Rekon-
struktionsmatrix Ξ (Zadehkoochak u. a. 1991):
Ξ = vΣ−1uT (4.3)
Durch die Invertierung von Σ ist die Größe der einzelnen Singulärwerte von
entscheidender Bedeutung für die Rauschanfälligkeit der Rekonstruktion. Kleine
Singulärwerte bedeuten eine geringe Randspannungsänderung bei Impedanzän-
derung. Nach der Invertierung führt dies entsprechend zu großer Impedanzänder-
ung im Bild bei nur kleinen Randspannungsänderungen, sodass kleine Rauscham-
plituden zu starken Artefakten in Bild führen können. Mittels Regularisierung
werden daher bei Rekonstruktionsverfahren wie der Truncated Generalized Sin-
gular Value Decomposition die Singulärwerte unterhalb einer gewissen Schwelle,
bestimmt durch den Regularisierungsparameter, abgeschnitten (Polydorides u.
McCann 2002).
Für eine gute Rekonstruktion, die möglichst viele Details im Bild repräsen-
tiert, ist es daher erforderlich, durch die Wahl der Elektrodenanordnung und des
Messmusters möglichst viele große Singulärwerte der Jacobi-Matrix zu erreichen.
Im Rahmen dieser Arbeit erfolgt die Analyse der Jacobi-Matrix durch den gra-
fischen Vergleich der sogenannten „Spektren“ der Jacobi-Matrix (Auftragen der
Singulärwerte in absteigender Reihenfolge). Dabei werden die Singulärwerte zur
besseren Vergleichbarkeit auf den größten Singulärwert λ1 normiert (Tang u. a.
2002).
Zusätzlich kommt als Bewertungsparameter die Konditionszahl der jeweiligen
Jacobi-Matrix zum Einsatz. Die Konditionszahl bezeichnet das Verhältnis des
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größten zum kleinsten von Null verschiedenen Singulärwert, sodass eine kleine
Konditionszahl einen schwachen Abfall der Singulärwerte und damit eine gute
Kondition ausdrückt, was für ein EIT-System mit hoher Detailauflösung wün-
schenswert ist:
K = max(λi)
min(λi)
(4.4)
Da die Jacobi-Matrix bei den hier verwendeten Messmustern keinen vollen
Rang hat (beispielsweise sind beim adjazenten Muster von 208 Messwerten nur
104 linear unabhängig), enthalten die kleinen Singulärwerte hauptsächlich nu-
merische Effekte. Als Erweiterung der Konditionszahl zur Analyse von inversen
linearen Problemen wird daher statt min(λi) der Singulärwert λt verwendet,
wobei t als truncation index oder regularization parameter bezeichnet wird und
dazu führt, dass nur die t größten Singulärwerte verwendet werden. Die Schwel-
le t kann dabei z. B. durch die vom Messsystem erreichbare Messgenauigkeit
bestimmt werden (Gursoy u. a. 2011). Da die Sensitivitätssimulationen in die-
sem Kapitel ohne Betrachtung von Messgenauigkeit und Rauschen durchgeführt
werden, wird der truncation index t auf den kleinsten für die EIT-Bildgebung
relevanten Singulärwert festgelegt, der sich aus dem Rang der Jacobi-Matrix
bestimmt. Für die modifizierte Konditionszahl K′ ergibt sich somit:
K′ = λ1
λt
(4.5)
4.3.2 Sensitivitätsbilder und Global Sensitivity Index
Um die spezifische Eignung einer Elektrodenanordnung für die Impedanz-Zysto-
volumetrie zu untersuchen, wurde die Sensitivitätsverteilung der Anordnungen
Matrix, 1×16 und 2×8 im Transversalschnitt anhand des anatomischen Mensch-
Modells untersucht.
Grundlage für die Sensitivitätsanalyse ist das Konzept des „reciprocal lead
field“ von McFee u. Johnston (1953, 1954a, b), das auch Kauppinen u. a. (2006)
für ihre Bewertungen eingesetzt haben. Auf Basis des durch von Helmholtz
(1853) formulierten Reziprozitätstheorems erarbeiteten McFee u. Johnston ein
Konzept zur Analyse von Elektrodenanordnungen für die Vektor-Kardiografie,
das sich ebenfalls auf Impedanzmessungen anwenden lässt (Martinsen u. Grim-
nes 2008).
Das Reziprozitätstheorem in der Impedanzanalyse besagt, dass unter der An-
nahme eines linearen, isotropen Materials das Messergebnis bei Vertauschung der
einspeisenden und messenden Elektrodenpaare gleich bleibt. Dabei müssen die
Elektroden nicht auf der Oberfläche des Gebietes liegen, sondern können auch
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als sehr dicht aneinander liegende Elektroden im Inneren aufgefasst werden, die
Dipolcharakteristik aufweisen (Martinsen u. Grimnes 2008). Entsprechend dem
Reziprozitätstheorem ist es dabei egal, ob der Dipol im Inneren einen Strom
einprägt, dessen resultierende Potentialverteilung am Rand gemessen wird, oder
ob ein Strom am Rand eingeprägt und eine Potentialdifferenz am Ort des Dipols
gemessen wird.
In der EIT ergibt sich durch die Stromeinspeisung an den Randelektroden
eine Stromdichteverteilung ~jinj im Inneren des Gebietes. An jedem infinitesimal
kleinen Volumenelement fällt die Spannung U = ρ ·~jinj ab. Dieser Spannungsab-
fall kann als Dipolquelle betrachtet werden. Die Superposition aller infinitesimal
kleinen Dipolquellen führt zur messbaren Randspannungsverteilung.
Entsprechend der Theorie des „reciprocal lead fields “ kann die räumliche Ver-
teilung dieses Übertragungsverhaltens durch das Einprägen eines zusätzlichen
theoretischen Stromes i′reci = 1A untersucht werden, der die reziproke Strom-
dichte ~j′reci erzeugt.
Die Transfergleichung der gemessenen Spannung U bei Stromeinspeisung be-
trägt demnach:
U =
˚
ρ ·~jinj ·~j′recidV. (4.6)
Setzen wir ~j′inj = ~jinj/ |iinj | erhalten wir die Gleichung für die Transferimpe-
danz:
Zt =
˚
ρ~j′inj ·~j′recidV. (4.7)
Der Term
S = ~j′inj ·~j′reci [A2/m4] (4.8)
wird als Sensitivität der Elektrodenanordnung in einem Volumenelement be-
zeichnet.
Für den Winkel ϕ = arccos(~j′inj/~j′reci) zwischen den Stromdichtevektoren in
einem infinitesimal kleinen Volumenelement ergeben sich drei Fälle:
ϕ < 90◦ Die Sensitivität S ist positiv, d. h. ein höherer spezifischer Widerstand ρ
liefert eine größere Transferimpedanz Zt, siehe Beschriftung A in Abb. 4.4
ϕ = 90◦ Die gewählte Elektrodenanordnung ist an dieser Stelle nicht sensitiv,
d. h. aus dieser Region kommt kein Beitrag zur Transferimpedanz Zt, siehe
Beschriftung B in Abb. 4.4
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Abbildung 4.4: Das reciprocal lead field der Spannungsmessung und die
Sensitivitätsberechnung am Beispiel der ersten Messung einer adjazenten EIT-
Aufzeichnung. Exemplarisch sind drei Regionen mit positiver (A), keiner (B) und
negativer Sensitivität (C) beschriftet.
ϕ > 90◦ Die Sensitivität S ist negativ, d. h. ein höherer spezifischer Widerstand
ρ führt zu einer niedrigeren Transferimpedanz Zt, siehe Beschriftung C in
Abb. 4.4
Entsprechend dieser Theorie haben Kauppinen u. a. (2006) die Sensitivität für
ein zirkuläres Array in Abhängigkeit des Messmusters berechnet. Da ein EIT-
Messdurchlauf aus vielen einzelnen Messungen besteht, entstehen auf diese Weise
ebenso viele Sensitivitätsbilder wie Messungen im gewählten Messmuster exis-
tieren. Durch Gl. (4.7) wird deutlich, dass für die Sensitivitätsbilder ebenso wie
für die EIT-Messungen selbst gilt, dass sich bei Vertauschung der Einspeise- und
Messelektroden identische Bilder ergeben. Für das in Abschnitt 4.1 beschriebene
adjazente Messmuster ergeben sich somit aus 208 Messungen nur 104 verschie-
dene Sensitivitätsbilder, da Einspeisung und Messung jeweils adjazent realisiert
sind.
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Selbst die Darstellung von nur 104 linear unabhängigen Sensitivitätsbildern ist
allerdings ungeeignet, um die Qualität einer Elektrodenanordnungs-Messmuster-
Kombination intuitiv zu bewerten. Stattdessen werden im Folgenden kombinierte
Darstellungen aller Sensitivitätsbilder verwendet. Ein üblicher Ansatz ist hier die
Darstellung des Mittelwertes mean(Si), i ∈ 1..208. Allerdings können sich so Be-
reiche positiver und negativer Sensitivität gegenseitig auslöschen, wie Abb. 4.5
oben rechts zeigt. Die so entstehenden Bereiche verschwindender Sensitivität
repräsentieren allerdings nicht die Funktionsweise eines EIT-Systems. Über die
entsprechenden Vorzeichen in der Jacobi-Matrix ist dem Rekonstruktionsalgo-
rithmus die grobe Vorzeichen-Verteilung bekannt, sodass Bereiche positiver und
negativer Sensitivität vorteilhaft miteinander kombiniert werden können. Um
diesem Sachverhalt zu entsprechen, kommt in dieser Arbeit zur Berechnung der
Gesamt-Sensitivitätsbilder der betragsmäßige Mittelwert mean(|Si|) zum Ein-
satz.
Durch die Verdichtung auf ein einzelnes Gesamt-Sensitivitätsbild geht die In-
formation über die Variation zwischen verschiedenen Messungen eines Messmus-
ters verloren. Um die Selektivität des Messsystems bewerten zu können, kann
die Variation der Sensitivitätsbilder betrachtet werden. Für die Bildgebung ei-
nes EIT-Systems ist es wenig hilfreich, wenn jede Messung eines Messmusters
die gleiche Sensitivitätsverteilung erzeugt; das System könnte keine tomogra-
fischen Bilder berechnen. Im Gegensatz dazu wäre die ideale Sensitivität eine
kleine, fokussierte Zone, die mit dem Messmuster über das Tomogramm wan-
dert. Daher sollte versucht werden, eng beschränkte Zonen hoher Sensitivität mit
hoher räumlicher Variation in Abhängigkeit der Messposition zu erreichen. Als
Bewertungsmaß wird daher eine zweite Abbildung verwendet, in der die Stan-
dardabweichung der betragsmäßigen Sensitivitätsbilder std(|Si|) gezeigt wird.
Eine hohe Standardabweichung beschreibt in dieser Darstellung Zonen, die eine
hohe Variation der Sensitivität über alle Messungen des Messmusters hinweg auf-
weisen und so eine gute Selektivität ermöglichen (siehe Abb. 4.5). Dieser Ansatz
kann durch die Integration der Theorie des half-sensitivity volume von Malmivuo
u. a. (1997) fortgeführt werden, indem vor Berechnung der Standardabweichung
eine Schwellwertoperation Bereiche hoher Sensitivität isoliert.
Zusätzlich zur grafischen Darstellung wurde der Global Sensitivity Index (GSI)
für eine quantitative Auswertung entwickelt, der die Sensitivität der Messanord-
nung in einer Region of Interest (ROI) beschreibt. Je nach Anordnung der Elek-
troden und Wahl des Messmusters kann das Volumenintegral der Sensitivität
über das gesamte Gebiet variieren:
˚
~j′inj ·~j′reci dV 6= const für verschiedene Messmuster (4.9)
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Abbildung 4.5: Kombination von 208 Einzel-Sensitivitätsverteilungen zu einer
Gesamtbewertung.
Um diesen Effekt beim Vergleich verschiedener Elektrodenanordnungen zu
kompensieren, setzt der GSI die integrierte Sensitivität der ROI zur integrierten
Sensitivität im gesamten Gebiet Ω ins Verhältnis:
GSI =
∑
Messungen i
∣∣˝
ROI
~j′inj,i ·~j′reci,i dV
∣∣∣∣˝
Ω
~j′inj,i ·~j′reci,i dV
∣∣ (4.10)
Damit wird der GSI zu einem Maß, wie fokussiert das System Impedanzände-
rungen innerhalb der ROI im Ergebnis widerspiegelt. Ein hoher GSI beschreibt
somit ein System, das seine Sensitivität sehr stark innerhalb der ROI fokussiert
und Impedanzänderungen außerhalb der ROI nur kleine Auswirkungen auf das
Messergebnis zeigen.
4.3.3 Global Voltage Difference
Die Betrachtung der Sensitivität erreicht Grenzen, sobald neben Impedanzände-
rungen auch Geometrieänderungen auftreten. Durch Geometrieänderungen ver-
ändert sich die Stromdichte im Gebiet ebenfalls. Die aus einer Veränderung der
Strompfade resultierenden Effekte können allerdings durch die vorgestellte Sen-
sitivität S nicht abgebildet werden. In Anlehnung an die GI wurde daher die
Global Voltage Difference (GVD) als Bewertungs-Maßzahl entwickelt:
GVD =
∑
Messungen i
|Ui,2 − Ui,1| (4.11)
70
4.4 Ergebnisse
Hierbei werden die Randspannungsdifferenzen zwischen zwei simulierten EIT-
Messungen aufsummiert. Die GVD entspricht damit der Summe der Eingangsda-
ten, die üblicherweise zur Rekonstruktion verwendet werden (Ui,d = Ui,2 −Ui,1,
siehe Abschnitt 2.4) und ermöglicht damit vor allem eine Analyse in Hinblick
auf den erzielbaren Signal-Rausch-Abstand (SNR) einer Elektrodenanordnungs-
Messmuster-Kombination. Da es je nach verwendeter Kombination zu unter-
schiedlicher Skalierung der EIT-Rohdaten kommt, ist diese Form der GVD aller-
dings ungeeignet, um verschiedene Kombinationen in Hinblick auf die Volumen-
Sensitivität oder Einflüsse von Urinleitfähigkeits- oder Darmleitfähigkeitsände-
rungen zu untersuchen. Um eine Vergleichbarkeit herzustellen, wurde die GVD
auf die Dynamik der EIT-Rohdaten normiert
GVDnorm =
∑
Messungen i |Ui,2 − Ui,1|
max(Ui,1h)−min(Ui,1h) , (4.12)
wobei Ui,1h die Messung Ui,1 bei einem Urinvolumen von 0 ml bezeichnet. Die
normierte Form der GVD wird in dieser Arbeit zum Vergleich der Einflüsse
von Blasen-Volumenänderungen, Urinleitfähigkeitsänderungen und Darmleitfä-
higkeitsänderungen zwischen verschiedenen Kombinationen herangezogen, so-
dass neben einer Impedanzänderung auch die Veränderung der Stromdichtever-
teilung im Inneren von Ω Eingang in die Analyse erhält.
4.4 Ergebnisse
4.4.1 Kondition der Jacobi-Matrix
Die Berechnung der Jacobi-Matrizen erfolgt am einfachen Tankmodell mittels
EIDORS in Matlab. Zum besseren Vergleich sind die Singulärwerte zur Darstel-
lung der Spektren in Abb. 4.6 der Jacobi-Matrizen – wie von Tang u. a. (2002)
eingeführt – auf den größten Singulärwert λ1 normiert. Die gezeigten Spektren
ermöglichen eine Aussage über den Rang der Jacobi-Matrix (siehe markanter
Sprung von 104. auf 105. Singulärwert in Abb. 4.6), sowie über die Detailauflö-
sung bei gegebenem relativem Messfehler. Abb. 4.7 zeigt die ersten 24 Singulär-
vektoren, die mit steigendem Index immer höherfrequentere Bildanteile beschrei-
ben, aber aufgrund kleinerer zugehöriger Singulärwerte zunehmend anfälliger für
Messfehler werden.
Zur Berechnung der Konditionszahlen für die Tabelle 4.2 wurde die modifi-
zierte Konditionszahl K′ verwendet, um die numerischen Effekte ab dem 105.
Singulärwert zu vernachlässigen. Die beste Kondition bietet hier die Halbkreise-
Anordnung, die schlechteste Kondition die Streifen-Anordnung. Der klassische
1×16-Ring befindet sich im Mittelfeld.
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Abbildung 4.6: Spektren der Jacobi-Matrix, adjazentes DR-Muster.
Abbildung 4.7: Erste 24 Singulärvektoren, adjazentes Messmuster eines Elek-
trodenrings mit 16 Elektroden.
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Tabelle 4.2: Konditionszahlen K′, adjazentes Messmuster
Anordnung Konditionszahl
Halbkreise 4.008
Ring 2x8 6.980
Doppelstreifen 35.780
Matrix 39.037
Ring 1x16 78.684
Ring 4x4 86.977
Streifen 19.828.793
4.4.2 Homogenität der Sensitivitätsverteilung
Die Berechnung der hier gezeigten kombinierten Sensitivitätsbilder basiert auf
einer 3D-FEM-Simulation des anatomischen Mensch-Modells, d. h. trotz Dar-
stellung von 2D-Schnittebenen wurde die Stromdichteverteilung im gesamten
Körpervolumen des Modells berechnet, sodass der Einfluss von Organen außer-
halb der Schnittebene realitätsnah mit betrachtet wird. Die Schnittebene ent-
spricht dabei einer Transversalebene auf Höhe der Blasenmitte. Die jeweils un-
terste Elektrodenebene liegt in der Bildebene, die angeschnittenen Elektroden
sind daher im Bild sichtbar.
Die untersuchten Anordnungen Matrix, 1×16 und 2×8 sind für alle untersuch-
ten Messmuster im Blasenbereich sensitiv und weisen dort eine hohe Standard-
abweichung auf, was auf eine gute Erkennung von Blasen-Volumenänderungen
hindeutet.
Die Matrix-Anordnung zeigt für beide Einspeisemuster verständlicherweise ho-
he Sensitivität im ventralen Bereich unterhalb der Elektroden und nur geringe
Sensitivität im dorsalen Bereich (Abb. 4.8). Innerhalb der Blase liegt die Sensi-
tivität bei beiden Einspeisemustern über 40A2/m4, die modifizierte Vierpunkt-
Verbindung kann die Sensitivität und Standardabweichung in der Blasenregion
gegenüber der adjazenten Variante steigern.
Die 1×16-Elektrodenanordnung zeigt einen großen Unterschied in der mittle-
ren Sensitivität zwischen adjazenter und polarer Einspeisung, wie der Vergleich
der Abbildungen 4.9a und 4.9c zeigt. Die Sensitivität der adjazenten Einspeisung
konzentriert sich stark im oberflächlichen Randbereich, wie Abb. 4.9b zeigt. Eine
Umordnung der Elektrodenverbindungen an Patientenseite zum polaren Mess-
muster bringt eine deutliche Steigerung und Homogenisierung der Sensitivität
im gezeigten Schnittbild Abb. 4.9c, die zu einer Verbesserung des SNR führt.
Die 2×8-Anordnung zeigt für das horizontal-adjazente und horizontal-polare
Messmuster in der gezeigten Schnittebene von Abb. 4.10 zur 1×16-Anordnung
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(a) adjazent, mean(|Si|) (b) adjazent, std(Si)
(c) Vierpunkt, mean(|Si|) (d) Vierpunkt, std(Si)
Abbildung 4.8: Elektrodenanordnung Matrix, (a) und (b) für adjazente Verbin-
dung, (c) und (d) für Vierpunkt-Verbindung.
(a) adjazent, mean(|Si|) (b) adjazent, std(Si)
(c) polar, mean(|Si|) (d) polar, std(Si)
Abbildung 4.9: Elektrodenanordnung 1x16 mit geräteseitig adjazentem Mess-
muster, (a) und (b) für adjazente Verbindung, (c) und (d) für polare Verbindung.
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vergleichbare Ergebnisse. Die Sensitivität fällt insgesamt etwas niedriger und
gleichmäßiger aus. Die höchste Sensitivität im Blasenbereich bietet das horizontal-
polare Messmuster. Durch die alternierende Polarisierung des vertikal-adjazenten
Messmusters (die lead field-Vektoren der Spannungsmessung liegen abwechselnd
parallel und antiparallel zur Einspeisung) ergibt sich eine hohe, auf die Blase
fokussierte Standardabweichung der Sensitivität. Eine Leitfähigkeitsänderung in
der Blasenregion wirkt sich somit abwechselnd positiv und negativ auf die ge-
messene Transferimpedanz aus und könnte zur Trennung von blasenbezogenen
Leitfähigkeitsveränderungen vom Hintergrund verwendet werden.
Das horizontal-adjazente Muster aus Abb. 4.10a kann im Vergleich der Mess-
muster in den gezeigten Transversalschnitten zwar nicht überzeugen, der folgende
Vergleich des GSI zeigt jedoch den besten GSI aller 2×8-Anordnungen. Trotz ge-
ringer Sensitivität im Transversalschnitt bietet dieses Muster folglich eine gute
Selektivität der Blase.
4.4.3 Global Sensitivity Index
Der GSI setzt die Sensitivität innerhalb der Harnblase mit der Sensitivität im
gesamten Körpervolumen ins Verhältnis. Somit drückt der GSI ein Maß für die
Selektivität der jeweiligen Elektrodenanordnungs-Messmuster-Kombination aus.
Die Ergebnisse in Abb. 4.11 zeigen zusätzlich den Einfluss einer veränderten
Urin- oder Darmleitfähigkeit auf den GSI.
Den höchsten GSI zeigt die 1×16-Anordnung mit adjazentem Messmuster,
obwohl die Sensitivität im Transversalschnitt von Abb. 4.9a verglichen mit dem
polaren Messmuster von Abb. 4.9c nur geringe Werte zeigt. Das adjazente Mess-
muster kann die Sensitivität daher besser in der Schnittebene, vor allem in dieser
Analyse auf die Blase, konzentrieren. Insgesamt erweist sich bei Betrachtung des
GSI die 1×16-Anordnung mit beiden Messmustern als vorteilhaft, da 7 – 10% des
Messsignals auf die Leitfähigkeit der Blase zurückgeführt werden kann. Vor allem
die 2×8-Anordnung mit vertikal-adjazentem Messmuster weist einen hohen Bei-
trag anderer Körperregionen am Messergebnis auf, sodass die Blasenleitfähigkeit
nur 2,5 % der gemessenen Transferimpedanz ausmacht.
Eine Erhöhung der Urinleitfähigkeit im physiologischen Rahmen von 15 mS/cm
auf 30 mS/cm führt bei allen Anordnungen zu einer Fokussierung der Sensiti-
vität auf die Blase (siehe Steigerung des GSI von den schwarzen zu den weißen
Balken in Abb. 4.11). Damit verstärkt sich der Einfluss der Urinleitfähigkeit auf
das Messergebnis (Beitrag durch Leitfähigkeitsänderung und höhere Sensitivi-
tät). Die geringste Beeinflussung des GSI in Höhe von 39 % zeigt die Matrix-
Anordnung mit adjazentem Messmuster. Die größte Beeinflussung in Höhe von
54 % tritt bei der 1×16-Anordnung mit polarem Messmuster auf.
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(a) horizontal-adjazent,
mean(|Si|)
(b) horizontal-adjazent, std(Si)
(c) horizontal-polar, mean(|Si|) (d) horizontal-polar, std(Si)
(e) vertikal-adjazent, mean(|Si|) (f) vertikal-adjazent, std(Si)
Abbildung 4.10: Elektrodenanordnung 2x8, (a) und (b) für horizontal-adjazente
Verbindung, (c) und (d) für horizontal-polare Verbindung, (e) und (f) für vertikal-
adjazente Verbindung.
Bei Betrachtung einer Leitfähigkeitssteigerung des Darms in Höhe von 20 %
kommt es bei allen Elektrodenanordnungs-Messmuster-Kombinationen zu einer
leichten Abnahme des GSI, der durch eine Verschiebung der Strompfade zum
Darm begründet werden kann. Bei der Interpretation der Ergebnisse ist zu be-
achten, dass die Wahl von 20 % anhand der Angaben von Ratani u. a. (1998)
gewählt wurde, sodass hier noch einmal auf die Vorbehalte zur Allgemeingültig-
keit der Annahmen erinnert werden soll (siehe Abschnitt 3.1.3). Unter Annahme
einer Leitfähigkeitsänderung des Darms im Bereich von 5 mS/cm – 6 mS/cm ist
davon auszugehen, dass es im Rahmen der Messgenauigkeit zu keinen Auswir-
kungen auf das Messergebnis kommt.
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Abbildung 4.11: Veränderung der relativen Blasen-Sensitivität bei Impedanz-
änderungen von Urin (U) und Darm (D) der Anordnungen 1×16 adjazent (1×16
adj), 1×16 polar (1×16 pol), 2×8 horizontal-adjazent (2×8 h-adj), 2×8 horizontal-
polar (2×8 h-pol), 2×8 vertikal-adjazent (2×8 v-adj), Matrix Vierpunkt (MX 4P)
und Matrix adjazent (MX adj).
4.4.4 Erkennbarkeit von Blasenvolumenänderungen
Während die Sensitivität eine Aussage über die Herkunft des Messsignals bei
einer gegebenen Leitfähigkeitsverteilung einer statischen Geometrie ermöglicht
und damit maßgeblich zum Verständnis des Messsignals beiträgt, ermöglicht die
GVD eine Betrachtung der Messsignaländerung bei Geometrie- und Leitfähig-
keitsänderungen, die direkte Auswirkung auf die Verteilung der Stromdichte in
Ω haben.
Die direkte Gegenüberstellung von GVD und normierter GVD in Abb. 4.12
verdeutlicht die unterschiedlichen Interpretationen beider Maßzahlen. Während
die GVD ähnliche Ergebnisse wie die Sensitivität aus Abbildungen 4.8 – 4.10
zeigt, ähneln die Ergebnisse der normierten GVD der relativen Blasen-Sensitivität
aus Abb. 4.11. In Kombination beider GVD-Varianten kann abgeleitet werden,
dass die Kombination 1×16-adjazent die größte volumenbezogene Spannungsän-
derung bezogen auf das geringe Messsignal dieser Anordnung bietet, wohingegen
die Kombination 1×16-polar trotz großem Messsignal nur mittlere Spannungs-
änderungen zeigt.
Einen Vergleich der normierten GVD für verschiedene Elektrodenanordnungs-
Messmuster-Kombinationen zeigt Abb. 4.13. Betrachtet wurde eine Volumen-
änderung von V = 0 ml auf V = 100 ml, ein Anstieg der Urinleitfähigkeit von
15 mS/cm auf 30 mS/cm und eine Steigerung der Darmleitfähigkeit von 5 mS/cm
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auf 6 mS/cm. Die größte volumenbezogene normierte GVD bietet die 1×16-
Elektrodenanordnung mit adjazentem Messmuster, gefolgt von der 2×8-Elektro-
denanordnung mit horizontal-adjazentem Messmuster und der 1×16-Elektroden-
anordnung mit polarem Messmuster. Vor allem letztere Kombination liefert ei-
ne gute volumenbezogene normierte GVD bei gleichzeitig geringer Beeinflussung
durch Urinleitfähigkeit und Darmleitfähigkeit. Die Kombination 2×8-horizontal-
adjazent und beide Matrix-Kombinationen werden stark durch die Variation der
Darmleitfähigkeit beeinflusst.
1x16 adj 1x16 pol 2x8 h−adj 2x8 v−adj 2x8 h−pol MX 4P MX adj0
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Abbildung 4.12: Nicht normierte und normierte GVD von 100 ml und 0 ml bei
einer Urinleitfähigkeit von 15 mS/cm und einer Darmleitfähigkeit von 5 mS/cm
im Vergleich.
4.5 Zusammenfassung
In diesem Kapitel wurden Bewertungsverfahren eingeführt, mit denen eine Aus-
wahl von Elektrodenanordnungs-Messmuster-Kombinationen auf vorteilhafte Ei-
genschaften für die Anwendung in der Impedanz-Zystovolumetrie untersucht
wurden. Die entwickelten Verfahren sind dabei nicht auf die Anwendung der
Impedanz-Zystovolumetrie begrenzt und könnten auch Anwendung in der Be-
wertung von Elektrodenanordnungen für andere EIT-Einsatzfelder finden.
Bei der Auswahl einer Elektrodenanordnung für die Anwendung in der Impe-
danz-Zystovolumetrie muss ein guter Mittelweg zwischen Sensitivität (GSI und
normierte GVD), erzielbarer Signalamplitude (GVD) und räumlicher Detailauf-
lösung (Konditionszahl) gefunden werden. Die gezeigten Ergebnisse ermöglichen
im Rahmen der getroffenen Modellannahmen die Auswahl einer Anordnung.
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Abbildung 4.13: Quantitative Auswirkung einer Volumenänderung von 0 ml auf
100 ml, einer Urinleitfähigkeitsänderung von 15 mScm auf 30
mS
cm und einer Darmleit-
fähigkeitsänderung von 5 mScm auf 6
mS
cm auf die normierte GVD.
Auf Basis der vorliegenden Simulationsergebnisse erscheint für die Anwendung
der CardinalHealth-Geräte zur Impedanz-Zystovolumetrie die durch Umordnung
der Patientenkabel-Verbindungen erzielte Kombination aus 1×16-Anordnung mit
polarem Verbindungsmuster als vorteilhaft, da diese Kombination die Sensitivi-
tät sehr gut in der Blase konzentriert (Abb. 4.9c und Abb. 4.11) bei gleichzeitig
geringer Beeinflussung durch Schwankungen der Darmleitfähigkeit (Abb. 4.13)
und gutem Messspannungshub (Abb. 4.12). Ist hingegen neben der rein quanti-
tativen Schätzung des Urinvolumens eine 3D-Bildgebung im Beckenbereich ge-
wünscht, sollte höherer Stellenwert auf eine Anordnung mit niedriger Konditi-
onszahl gelegt werden.
Letztendlich stellen die hier vorgestellten Ergebnisse eine Vorbewertung der
Anordnungen anhand klar definierter Modellannahmen dar, die vor allem ein
Verständnis der Auswirkungen von Elektrodenanordnung und Messmuster er-
möglichen. Bei einer noch in Reifung befindlichen Technik wie der Impedanz-
Zystovolumetrie sollte daher vor endgültiger Festlegung einer Elektrodenanord-
nung eine Bewertung in-vivo erfolgen, um alle relevanten Einflüsse – wie inter-
individuelle Unterschiede zwischen Anwendern – in die Bewertung einzubeziehen.
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5 Algorithmen zur impedanzbasierten Volumenschätzung
der Harnblase
Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Konzepte zur Volumenschätzung auf
Basis der EIT-Messdaten können in zwei Gruppen unterteilt werden: Die Ver-
fahren der ersten Gruppe werden als „tomografische Verfahren “ bezeichnet und
basieren auf einer klassischen Schnittbildrekonstruktion mit anschließender Para-
meterextraktion und Kalibrierung. Die Verfahren der zweiten Gruppe ermitteln
das geschätzte Blasenvolumen direkt aus den 208 Spannungswerten der EIT-
Messung, sog. „rohdatenbasierte Verfahren“.
Zu den tomografischen Verfahren der ersten Gruppe aus Abschnitt 5.1 gehören
im Einzelnen:
• Globale Impedanz: klassisches Verfahren aus der EIT, Summation der
Pixel-Werte des rekonstruierten zeitdifferentiellen Bildes
• Equivalent Circular Diameter: Volumenschätzung über den Flächeninhalt
der Blase im Tomogramm
• Multifrequente Rekonstruktion: analoges Vorgehen zur Globalen Impe-
danz, jedoch frequenzdifferentielle statt zeitdifferentielle Messung (keine
Referenz zum Zeitpunkt t0 erforderlich)
In der Gruppe der rohdatenbasierten Verfahren aus Abschnitt 5.2 sind:
• Neuronale Netzwerke: mit Spannungsvektor-Volumen-Tupel trainiertes
Back-Projection-Netzwerk ermittelt direkt einen Volumenwert pro Span-
nungsvektor
• Singular Value Difference Method: Basierend auf einer Dimensionsreduk-
tion des 208 Elemente großen Spannungsvektors durch die Singulärwert-
zerlegung wird die Differenz der größten beiden Singulärwerte mit dem
Blasenvolumen korreliert
• Parametrische Rekonstruktion: Iterative Optimierung der Modellparame-
ter eines FEM-Modells, um den Fehler zwischen simulierter EIT-Messung
und den Messdaten zu minimieren
Im Anschluss an die Beschreibung der Verfahren werden Simulations- und
Messergebnisse in Hinblick auf Linearität und Robustheit der Verfahren gezeigt.
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5.1 Tomografische Verfahren
5.1.1 Globale Impedanz
Die GI ist das klassische Verfahren zur Bewertung zeitlicher Impedanzänderun-
gen, das beispielsweise auch bei klinischen EIT-Geräten wie dem PulmoVista
5001 zum Einsatz kommt (Teschner u. Imhoff 2002, S. 40, Abschnitt Impedance
Waveforms). Für die Berechnung der GI wird wie in Abb. 5.1 gezeigt zunächst
ein EIT-Schnittbild rekonstruiert. Im Rahmen dieser Arbeit wird dazu eine ma-
trixbasierte Rekonstruktion verwendet (siehe Abschnitt 2.4).
Abbildung 5.1: Schematische Darstellung des Globalimpedanz-Verfahrens.
Die GI ergibt sich anschließend als Summe aller Bildpixel Pi,j des EIT-Bildes:
GI =
∑
i,j
Pi,j =
∑
i,j
∆Zi,j (5.1)
Da die Bildpixel des zeitdifferentiellen EIT-Bildes die regionale Impedanzver-
änderung ∆Zi,j zwischen Messung und Referenzmessung abbildet, dominieren
dort bei schnellen Prozessen wie einer urodynamischen Untersuchung oder Mik-
tion blasenbezogene Impedanzveränderungen. Kann sichergestellt werden, dass
die Blasenvolumenänderung allein für die Impedanzänderung verantwortlich ist,
liefert dieses Verfahren eine exzellente Linearität, wie Leonhardt u. a. (2011) be-
reits zeigen konnten. Allerdings beobachteten die Autoren in ihrer Arbeit trotz
der exzellenten Linearität wechselnde Vorzeichen, sodass sie bei einigen Patien-
ten hohe positive, bei anderen Patienten hohe negative Korrelation beobachte-
ten. Darüber hinaus konnte in bisherigen Arbeiten weder die Reproduzierbarkeit
noch die Eignung des Verfahrens für kontinuierliche Messungen gezeigt werden.
Zur Volumenberechnung aus der GI wird eine Abbildung GI 7→ V benötigt.
Dazu wird in dieser Arbeit im Rahmen einer Referenz-Messung eine lineare
1Dräger Medical GmbH, Lübeck, Deutschland
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Ausgleichsgerade ermittelt, die als Abbildungsvorschrift für alle folgenden Mes-
sungen verwendet wird. Für die Auswertung des Verfahrens am anatomischen
Mensch-Modell wird diese Abbildungsvorschrift aus einer rauschfreien Simulati-
on ermittelt. Die Evaluation erfolgt an Datensätzen mit additivem Rauschen.
Falls neben der Blasenvolumenänderung weitere Faktoren zu einer Impedanz-
änderung führen, z. B. durch Impedanzänderungen umliegender Organe, kann
es zu einer Verfälschung des Volumenschätzwerts kommen. Eine Möglichkeit zur
Unterdrückung ist die Verwendung einer ROI, die nur Impedanzänderungen im
Bereich der Blase zur GI summiert (siehe Schlebusch u. a. 2012). Nach wie vor ist
die EIT allerdings ein 3D-Problem, sodass eine ROI im 2D-Schnittbild Einflüsse
außerhalb der Schnittbildebene nicht vollständig unterdrücken kann.
Ein weiteres Problem für das GI-Verfahren stellen vor allem bei Verwendung
einer ROI Bildartefakte dar (Adler u. a. 2009), die keine physiologische Ursache
haben. Daher ist es für den Einsatz in der Impedanz-Zystovolumetrie ratsam
durch stärkere Regularisierung die Artefakte zu Lasten einer stärkeren Tiefpass-
filterung zu reduzieren.
5.1.2 Equivalent Circular Diameter
Im Gegensatz zum GI-Verfahren, das die räumliche Information des EIT-Bildes
höchstens zur Beschränkung des Summationsbereiches im Rahmen einer ROI
nutzt, extrahiert das Equivalent Circular Diameter (ECD) Verfahren den Volu-
menschätzwert auf Basis des Flächeninhalts der abgebildeten Blase im Tomo-
gramm.
Abbildung 5.2: Schematische Darstellung des ECD-Verfahrens.
Wie Abb. 5.2 zeigt, wird nach der Bildrekonstruktion eine Gebietserkennung
von Impedanz-Änderungen mit Selektion der Blase durchgeführt. Anschließend
wird der Flächeninhalt des Blasen-Gebietes im Tomogramm auf das Blasenvolu-
men abgebildet. Im Einzelnen werden dabei die folgenden Schritte durchgeführt:
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(a) (b) (c)
(d) (e) (f)
Abbildung 5.3: Beispiel-Tomogramme zur mehrstufigen Bildverarbeitung des
ECD-Verfahrens: (a) Rekonstruiertes Bild, (b) Schwellwertoperation erhält nur
negative Impedanzänderungen, (c) Schwarz-Weiß-Wandlung und Glättung des Bil-
des, um technisch bedingte Kanten durch FEM-Gitter bzw. Bildpixel zu entfernen,
(d) Kantenerkennung, (e) Suche von geschlossenen Gebieten, (f) Berechnung von
Mittelpunkt und Flächeninhalt jedes Gebietes. Die Blase wird hier aufgrund von
a-priori-Information zur erwarteten Lage korrekt als Gebiet 5 erkannt, die üb-
rigen Gebiete resultieren aus Bildartefakten und werden verworfen. Ventral ist
rechts im Bild, dorsal links im Bild. Es handelt sich um eine Aufsicht auf einen
Transversalschnitt durch das FE-Modell.
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1. Rekonstruktion eines Tomogramms bei unbekanntem Blasenvolumen als
zeit-differentielle Bildgebung zu einer Referenzmessung mit leerer Blase.
Hierzu wird die matrixbasierte GREIT-Rekonstruktion eingesetzt (Adler
u. a. 2009) (Abb. 5.3a).
2. Durch eine Schwellwertoperation werden alle positiven Impedanzänderun-
gen entfernt, da es sich bei dem gesuchten Blasen-Gebiet um eine Region
negativer Impedanzänderung handelt (Abb. 5.3b).
3. Umwandlung in ein Schwarz-Weiß-Bild, Upsampling des Bildes und An-
wendung eines Gauß’schen Weichzeichners, um die von den FEM-Gitter-
netzelementen bzw. Bildpixeln verursachten Kanten im Bild zu entfernen
(Abb. 5.3c).
4. Kantendetektion mittels Canny-Algorithmus (Canny 1986) aufgrund sei-
ner hohen Sensitivität auf schwache Kanten im weichgezeichneten Bild
(Abb. 5.3d).
5. Anwendung von imdilate und imfill aus der Matlab Image Processing
Toolbox, um geschlossene, gefüllte Gebiete zu berechnen (Abb. 5.3e).
6. Die Gebiete werden durch bwlabel nummeriert und für jedes Gebiet wer-
den Flächeninhalt und Mittelpunkt berechnet (Abb. 5.3f).
7. Das Gebiet mit dem kürzesten euklidischen Abstand zur erwarteten Bla-
senposition wird als Blase angenommen.
8. Aus dem Flächeninhalt des selektierten Gebietes wird der äquivalente Kreis-
durchmesser (ECD) berechnet:
ECD =
√
4 · Flächeninhalt
pi
(5.2)
9. Der ECD wird anhand einer individuellen Kalibrierung auf das gesuchte
Blasenvolumen abgebildet, da die Skalierung des Tomogramms vom Kör-
perumfang des Probanden abhängt.
Als Erweiterung dieses als ECD bezeichneten Verfahrens kann alternativ zur
reinen Betrachtung des Flächeninhaltes die Selektion eines Blasen-Gebietes zur
Definition einer ROI für das GI-Verfahren dienen. Diese Variante wird im Fol-
genden als Equivalent Circular Diameter mit Globaler Impedanz (ECDGI) be-
zeichnet und entspricht der Summation der Pixelwerte Pi,j innerhalb des durch
den ECD-Algorithmus gewählten Blasen-Gebietes.
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5.1.3 Multifrequente Rekonstruktion
Die bisher vorgestellten GI-, ECD- und ECDGI-Verfahren benötigen allesamt ei-
ne Referenzmessung bei leerer Blase zur Erstellung des zeit-differentiellen EIT-
Bildes. Da es sich bei der Blasenfüllung um einen vergleichsweise langsamen
Vorgang handelt, kann die Referenzmessung beispielsweise durch Bewegung, Im-
pedanzänderungen im Verdauungssystem oder eine Änderung der Flüssigkeits-
verteilung im Körper ungültig werden. Dadurch werden zusätzlich zur Volumen-
änderung weitere Einflüsse abgebildet, die das Messergebnis verfälschen können.
Diesem Problem soll die multifrequente Rekonstruktion begegnen, indem Mes-
sung und Referenz zeitgleich aufgezeichnet werden. Die Grundannahme dazu
basiert auf der unterschiedlichen Dispersion von Urin und dem die Blase um-
gebenden Gewebe. Während Urin im EIT-typischen Frequenzbereich als rein
reell betrachtet werden kann, weist das umliegende Gewebe dispersives Verhal-
ten auf (siehe Abschnitt 2.2.1). Werden zwei EIT-Messungen bei verschiedenen
Frequenzen durchgeführt, kommt es nur im umliegenden Gewebe zu einer Im-
pedanzänderung, nicht jedoch in der Blase. Daher stellt das Tomogramm einer
frequenzdifferentiellen Messung das umliegende Gewebe als Impedanzänderung
dar, die Blase zeichnet sich als Bereich unveränderter Impedanz aus.
Zur Rekonstruktion multifrequenter EIT-Messungen sind streng genommen
neue Algorithmen notwendig, da die Annahme einer kleinen, lokal begrenzten
Impedanzänderung nicht mehr zutrifft (alternative Verfahren zeigen z. B. Brand-
stätter u. a. 2003; Malone u. a. 2014). Dennoch wurde im Rahmen dieser Arbeit
das GREIT-Verfahren in unveränderter Form eingesetzt, da eine ausreichende
Funktion nachgewiesen werden konnte, um das Potential der multifrequenten
Rekonstruktion zur Volumenschätzung aufzuzeigen. Dabei wurde die bereits für
die GI- und ECD-Verfahren eingesetzte Rekonstruktionsmatrix Ξ auch zur Re-
konstruktion der multifrequenten Messungen eingesetzt:
∆Z = Ξ× (Uf1 − Uf2) (5.3)
Abbildung 5.4: Schematische Darstellung des Multifrequenz-Verfahrens.
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Nach Rekonstruktion des multifrequenten EI-Tomogramms wird analog zum
GI-Verfahren die multifrequente Globale Impedanz (GIMF) berechnet und an-
hand einer individuellen Kalibrierungsvorschrift auf das Volumen abgebildet, wie
Abb. 5.4 verdeutlicht.
5.2 Rohdatenbasierte Verfahren
5.2.1 Künstliches Neuronales Netzwerk
Eine direkte Abbildung von 208 Spannungswerten auf einen Volumenwert ist
direkt mittels maschinellen Lernverfahren wie einem Künstlichen Neuronalen
Netzwerken (NN) möglich (siehe Abb. 5.5). In dieser Arbeit wurde ein soge-
nanntes „feed-forward neural network“ mit 208 Eingabe- und einem einzigen
Ausgabeknoten verwendet. Zwischen der Eingabe- und Ausgabeschicht kommen
drei weitere Schichten („hidden layers“) zum Einsatz. Zur Umsetzung wurde die
Matlab Neural Network Toolbox verwendet, dabei wurde die Anzahl der Schich-
ten empirisch ermittelt.
Abbildung 5.5: Schematische Darstellung des Verfahrens auf Basis eines Neuro-
nalen Netzwerks.
Zum Training des NN ist eine große Menge an Trainingsdatensätzen aus Span-
nungswerten und zugehörigen Volumenwerten notwendig. Im Rahmen der FEM-
Simulation ist die Erzeugung großer Trainingsdatensätze trivial, eine kontinu-
ierliche EIT-Messung mit gleichzeitiger Uroflowmetrie liefert aber auch für Pro-
bandenmessungen genügend große Trainingsdatensätze.
In dieser Arbeit wurden die Trainingsdatensätze mit Hilfe der Matlab „divide
Param“-Routine zufällig in drei Gruppen aufgeteilt, dabei werden 70 % der Da-
ten für das eigentliche Training, 15 % für eine Validierung des Trainingsprozesses
und 15 % als unabhängige Testmenge verwendet. Der Fehler des Validierungs-
datensatzes dient als Abbruchkriterium, um eine Überanpassung des NN auf
die Trainingsdaten zu vermeiden. Der Test-Datensatz wird nicht automatisch
im Trainingsprozess verwendet, sondern dient einer manuellen Kontrolle, ob die
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Daten richtig partitioniert wurden: weicht der Fehler des Test-Datensatzes signi-
fikant vom Fehler des Validierungs-Datensatzes ab, deutet dies auf eine unge-
eignete Aufteilung der Trainingsdaten hin. Da das NN direkt die Abbildung der
Eingangsspannungen auf einen Volumenschätzwert lernt, ist keine zusätzliche
Kalibrierung erforderlich.
5.2.2 Singular Value Difference Method
Trägt man die 208 Spannungswerte einer adjazenten EIT-Messung in geeigneter
Reihenfolge auf, ergibt sich für einen leeren zylindrischen Tank ein regelmäßiges
Kamm-Muster aus zusammengefügten Parabelkurven. Wird eine Inhomogenität
in den Tank eingebracht, ändert sich das Kamm-Muster geringfügig in Form und
Amplitude.
Der Grundgedanke der Singular Value Difference Method (SVDM) besteht
darin, diese leichte Verformung zu quantifizieren und mit einer Blasenvolumen-
änderung ins Verhältnis zu setzen. Wie Abb. 5.6 verdeutlicht, wird dazu der
Rohdaten-Vektor der EIT-Messung in eine geeignete Matrix-Form umgewan-
delt, einer Singulärwertzerlegung unterzogen und die Differenz der ersten beiden
Singulärwerte anhand von Kalibrierungsinformationen mit dem Volumen korre-
liert.
Abbildung 5.6: Schematische Darstellung der SVDM.
Zur Umwandlung des Spannungsvektors in eine 13 × 16 Matrix Mˆ wird die-
se spaltenweise mit den Spannungswerten einer Einspeisung befüllt, wobei die
Einträge in den Zeilen relativ zur Einspeiseposition erfolgen (die erste Zeile ent-
hält die Spannungsmessung im Uhrzeigersinn neben der Einspeisung, nicht die
Spannung einer festen Elektrodenposition, wie Abb. 5.7 verdeutlicht).
Da das Verfahren die Verformung aufgrund einer Blasenvolumenänderung
quantifiziert, wird der Matrix eine Spalte einer Messung bei leerer Blase als
Referenz hinzugefügt, sodass sich die folgende Matrix M ergibt:
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Abbildung 5.7: Verwendete Konvention zur Indizierung der EIT-
Spannungsdaten.
M =

Uref,1 U1 U14 · · · U196
Uref,2 U2 U15 U197
...
...
...
...
Uref,13 U13 U26 · · · U208
 (5.4)
Anschließend wird die Singulärwertzerlegung auf diese 13× 17 Matrix M an-
gewendet. Die Matrix M wird in eine m ×m Matrix u der linksseitigen Singu-
lärvektoren, eine n × n Matrix vT der rechtsseitigen Singulärvektoren und die
dünnbesetzte m × n Diagonalmatrix Σ mit den Singulärwerten λi entlang der
Hauptdiagonalen zerlegt:
M = uΣvT (5.5)
In unserem Fall mit m < n, ist Σ von der Form
Σ =

λ1 0
...
. . . · · · 0 · · ·
0 λm
...
 (5.6)
Wie bereits in Abschnitt 4.3.1 ausgeführt, repräsentieren u und vT Basis-
funktionen von M und die Singulärwerte λi ihre jeweiligen Gewichtungen. Diese
Gewichtungen drücken folglich den Grad der Formvariation in der Matrix M
aus. Dabei beeinflussen die Formunterschiede in den Spannungsmessungen ver-
schiedener Einspeisungen die Anzahl der von Null verschiedenen Singulärwerte.
Ihr jeweiliger numerischer Wert beinhaltet darüber hinaus Amplitudeninforma-
tionen über das Formelement. Abbildung 5.8 veranschaulicht die Bedeutung der
Amplitude der Singulärwerte für diese spezifische Anwendung: Abbildung 5.8 (a)
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Abbildung 5.8: Interpretation der Singulärvektoren und Singulärwerte: (a)
Überlagerung der Spalten der unveränderten Matrix M , (b) – (d) Veranschau-
lichung der von λ1 – λ3 repräsentierten Formveränderungen, (e) Überzeichne-
ter kombinierter Einfluss der ersten drei Singulärwerte auf die Form des EIT-
Spannungsmusters.
zeigt die Überlagerung aller Spalten der Ausgangsmatrix M , die Abbildungen
(b) – (e) zeigen die Überlagerung der Matrizen uΣˆvT für modifizierte Singulär-
werte λi in Σˆ. Dazu wurden alle Singulärwerte auf der Hauptdiagonalen von
Σˆ zu Null gesetzt mit Ausnahme von λ1 = 1 (Abbildung 5.8 (b)), λ2 = 0.1
(Abbildung 5.8 (c)), λ3 = 0.1 (Abbildung 5.8 (d)) und λ1 = 1, λ2 = λ3 = 0.1
(Abbildung 5.8 (e)).
Aus Abbildung 5.8 (b) kann geschlossen werden, dass λ1 die dominierende
Parabelform samt ihrer Amplitude repräsentiert. Dabei trägt die Amplitude be-
reits wichtige Information über die gesamte Impedanz im untersuchten Gebiet
und korreliert mit der GI. Die Abbildungen 5.8 (c) und 5.8 (d) zeigen, dass
λ2 die Amplitudenvariation der Maximalpunkte des Parabel-Kamms und λ3 die
Variation der Minimalpunkte des Parabel-Kamms beschreiben. Entsprechend
Abbildung 5.8 (e) werden die typischen, durch eine Inhomogenität verursachten
Formveränderungen durch die ersten drei Singulärwerte beschrieben. Moderates
Messrauschen taucht separiert in den kleineren Singulärwerten auf.
Die Rangfolge der Singulärwerte und ihrer Singulärvektoren bleibt erhalten,
solange die Singulärwerte sich deutlich voneinander unterscheiden. Entsprechend
der Messwertanordnung in der Matrix M wird der erste Singulärwert immer das
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charakteristische Parabel-Kamm-Muster der adjazenten Messung repräsentieren.
Die weiteren Singulärwerte repräsentieren die verschiedenen Formveränderungen
in absteigender Intensität. Solange die Blasenvolumenänderung dominierenden
Einfluss behält, spiegelt sie sich in den ersten drei Singulärwerten wider. Das
führt dazu, dass bei steigendem Blasenvolumen λ1 durch eine sinkende Gesam-
timpedanz abnimmt und gleichzeitig λ2 durch zunehmende Asymmetrie der Im-
pedanzverteilung steigt. Unter dieser Annahme erzielt die SVDM größtmögliche
Sensitivität, wenn die namensgebende Differenz der ersten beiden Singulärwerte
mit dem Volumen korreliert wird:
V ∝ λ1 − λ2 (5.7)
Die beobachtete lineare Abhängigkeit ermöglicht die Kalibrierung mit nur zwei
Volumenwerten. Da die kleinen Singulärwerte keine Berücksichtigung finden,
sollte das Verfahren robust gegenüber Messrauschen sein.
5.2.3 Parametrische Rekonstruktion
Die bisher vorgestellten Verfahren basieren auf einer Analyse der Leitfähigkeit
und ihrer Verteilung im Beckenbereich. Dadurch ist die Trennung von Blasenvo-
lumen und Urinleitfähigkeit schwer zu erreichen. Beide Einflüsse verändern die
mittlere Leitfähigkeit durch einen gemeinsamen Einfluss auf alle Spannungswer-
te, eine Unterscheidung ist nur bei Betrachtung der einzelnen Spannungswerte
möglich. Der in diesem Abschnitt präsentierte parameterminimale Rekonstruk-
tionsalgorithmus soll durch separate Rekonstruktion von Blasenvolumen und
Urinleitfähigkeit in der Lage sein, den Einfluss variierender Urinleitfähigkeit auf
die Volumenschätzung weitestgehend zu unterdrücken.
Die parametrische Rekonstruktion (PARAM) basiert auf einem parametri-
sierbaren FEM zur Nachbildung der EIT-Messung und einer Komponente zur
Minimierung des Fehlers zwischen simuliertem und gemessenem Spannungsvek-
tor, wie Abb. 5.9 zeigt. Der Ablauf des Verfahrens ist iterativ, wie Algorithmus 1
zeigt.
Für eine größere Zahl unbekannter Modellparameter ist ebenfalls eine deutli-
che Zunahme der Anzahl unabhängiger Messungen erforderlich, um eine stabile
Konvergenz des Verfahrens zu gewährleisten. Außerdem müssen dem Algorith-
mus Informationen über alle Raumrichtungen des Gebietes vorliegen, sodass ei-
ne 3D-Elektrodenanordnung erforderlich ist. Für diese Arbeit wurde die 2 × 8-
Anordnung ausgewählt. Zur Begrenzung der Komplexität von Simulation und
Messung wurde die Geometrie des Gebietes, die Leitfähigkeit des umgebenden
Gewebes sowie die Position und Lage der Blase fixiert. Als freie Parameter ver-
bleiben das Blasenvolumen und die Urinleitfähigkeit. Eine stabile Konvergenz
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Abbildung 5.9: Schematische Darstellung des parametrischen Verfahrens.
Eingabe : EIT-Rohdaten (vMessung), Anatomie-Modell
Ausgabe : Schätzwerte für Blasenvolumen und Urinleitfähigkeit
(Parametersatz)
Parametersatz ← feste Startwerte
wiederhole
FEM-Leitfähigkeiten ← Anatomie-Modell ← Parametersatz
vSimulation ← FEM-Lösung
Differenz ← vSimulation − vMessung
Parametersatz ← neuer Parametersatz
bis Differenz < Schwelle oder max. Iterationen;
Algorithmus 1 : Ablauf des PARAM-Verfahrens
bei moderatem additivem Rauschen konnte in der Simulation erst ab 16 Elek-
troden pro Ring erreicht werden, sodass insgesamt 32 Elektroden zum Einsatz
kommen.
Die PARAM wurde als Erweiterung des physics-Moduls von EIDORS entwi-
ckelt, sodass bestehende Datenstrukturen und bestehender Code für die Optimie-
rung (Jacobian perturbation, Tikhonov prior, Gauß-Newton-Löser) verwendet
werden können. Als Erweiterung wurde a-priori-Information über die Geometrie,
die Leitfähigkeiten sowie plausible Startwerte in die Definition des FE-Modells
eingebracht. Eine modifizierte Tikhonov-Regularisierung „zieht“ die Lösung in
Richtung der a-priori-Information. Der EIDORS-Löser übergibt in jedem Itera-
tionsschritt das neue Parametertupel (Volumen, Leitfähigkeit) an eine Routine,
die das FE-Modell entsprechend modifiziert und die aktualisierten Leitfähigkei-
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Abbildung 5.10: Interaktion der parametrischen Rekonstruktion mit EIDORS.
ten aller FEM-Gitterelemente zur erneuten Simulation an EIDORS zurück gibt
(siehe Abb. 5.10).
Verglichen mit den anderen Verfahren ist die PARAM sehr rechenintensiv,
da für jeden Iterationsschritt das komplette FE-Modell gelöst werden muss. Da-
für ist das Ergebnis ein Parameter-Tupel (Volumen, Leitfähigkeit), das direkt
das gesuchte Blasenvolumen enthält. Da das Verfahren die Urinleitfähigkeit als
weiteren Freiheitsgrad in der Rekonstruktion nutzen kann, wird erwartet, dass
die Einflüsse von Blasenvolumen und Urinleitfähigkeit weitestgehend separiert
werden können.
5.3 Ergebnisse
5.3.1 Qualität der Volumenschätzung
Zum Vergleich der Verfahren aus Abschnitt 5.1 und 5.2 wurden Simulationen
auf Basis des einfachen Matlab-Modells durchgeführt. Das Blasenvolumen im
FEM wurde dabei in 17 linearen Schritten von 10 ml – 410 ml variiert. Um das
Ergebnis der Verfahren (mit Ausnahme von NN) auf einen Volumen-Schätzwert
abzubilden, wurde zunächst ein Trainingsdurchlauf am zylindrischen Tankmo-
dell mit rauschfreien Simulationsdaten durchgeführt. Dabei wurde eine lineare
Abbildungsvorschrift anhand der Ergebnisse bei 35 ml, 185 ml und 335 ml ermit-
telt, die in der Auswertung der Verfahren zur Abbildung des Ergebnisses eines
Verfahrens auf das geschätzte Volumen dient. Hier wurden gezielt nur drei Vo-
lumenwerte verwendet und auf die Verwendung der Volumen-Randwerte 10 ml
und 410 ml verzichtet, um eine Überanpassung der linearen Abbildung an die
Simulationsdaten zu vermeiden.
Zum Vergleich der Qualität der Volumenschätzung im idealen, rauschfreien
Fall wurden die Verfahren an den gleichen rauschfreien Simulationsdaten des zy-
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Abbildung 5.11: Volumenfehler für verschiedene Blasenvolumina.
lindrischen Tanks ausgewertet, die auch zum Training der Verfahren zum Einsatz
kommen. Den resultierenden Volumenfehler zeigt Abb. 5.11.
Das ideale Ergebnis ist eine Differenz ∆V = Vest − Vtrue von 0 ml. Für den
hier gezeigten rauschfreien Fall liegen die Verfahren NN, GI, GIMF und ECD-
GI sehr nah am idealen Ergebnis mit einem Volumenfehler von |∆V | < 10 ml.
Das ECD-Verfahren oszilliert stark um das ideale Ergebnis, wobei es bessere Er-
gebnisse für mittlere Blasenvolumina zeigt. Der Volumenfehler liegt im Bereich
von |∆V | < 30 ml. Die Ergebnisse des SVDM-Verfahrens legen die Vermutung
nahe, dass die Annahme eines linearen Zusammenhangs V ∝ λ1 − λ2 nicht über
einen weiten Volumenbereich anwendbar ist, sondern ein exponentieller Zusam-
menhang angemessen wäre. Für mittlere Volumina liegt der Fehler ebenfalls um
|∆V | < 30 ml. Den größten Fehler über einen weiten Volumenbereich in der
Größenordnung von |∆V | < 50 ml zeigt die PARAM, der jedoch durch Einsatz
weiterer Elektroden minimiert werden könnte.
5.3.2 Rausch-Toleranz
Wichtiges Kriterium zur Bewertung der Eignung eines Verfahrens zum Einsatz
an Messdaten ist seine Robustheit gegenüber auftretendem Messrauschen. Dazu
wurde den Simulationsdaten additiv Rauschen verschiedener Leistung überla-
gert. Um in der Untersuchung realitätsnahe Rauschpegel zu verwenden, wurden
zunächst plausible Werte aus der Analyse vorliegender EIT-Messdaten gewon-
nen. Dazu wurde der SNR in mehreren humanen EIT-Messungen und einer
Messung am EIT-Dummy auf Basis eines passiven Widerstandsnetzwerks er-
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mittelt. Alle Messdaten wurden mit dem Goe MF II-EIT-System aufgezeichnet.
Um den SNR zu ermitteln, wurde zunächst die gesamte Messung gemittelt und
als rauschfreie Referenzmessung angenommen (Annahme eines mittelwertfreien
Messrauschens). Anschließend wurde der SNR der Abweichung vom Mittelwert
bezogen auf die rauschfreie Referenzmessung berechnet. Auf diese Weise konnten
Werte von 42 dB bis 156 dB SNR ermittelt werden.
Abweichend von der in EIDORS hinterlegten und in der EIT-Community weit
verbreiteten Definition des SNR wird in dieser Arbeit zur Berechnung des SNR
nicht die Differenz von EIT-Messung und EIT-Referenzmessung als Signal be-
trachtet, sondern eine einzelne EIT-Messung mit ihrer gesamten durch die ad-
jazente Einspeisung gegebenen hohen Dynamik (Kamm-Muster der Spannung).
Damit wird der Umstand berücksichtigt, dass nicht alle hier gezeigten Verfahren
eine Spannungsdifferenz als Eingabewert erwarten. Dadurch erscheinen die hier
verwendeten SNR-Werte möglicherweise deutlich höher als in anderen Arbeiten
zur Rausch-Toleranz von EIT-Verfahren.
Zur Erzeugung eines rauschbehafteten Spannungsvektors wird zunächst ein
mittelwertfreies, weißes Rauschen als Vektor noise erzeugt. Der Vektor noise
weist darüber hinaus die gleiche Länge auf wie der mit Rauschen zu belegende
Vektor signal. Anschließend wird der auf das gewünschte SNR skalierte Rausch-
vektor η erzeugt:
η = noise|noise| ·
|signal|
SNR (5.8)
und anschließend auf das rauschfreie Ergebnis ui der FEM-Simulation addiert:
Ui,noise = Ui + η. (5.9)
Zur Analyse der Rausch-Toleranz der Verfahren wurde das Training an rausch-
freien Simulationsdaten durchgeführt, die anschließende Berechnung erfolgte an-
hand des verrauschten Spannungsvektors Ui,noise bei 20, 40, 80, 120 und ∞ dB
SNR. Da es sich bei dem überlagerten Rauschen um einen statistischen Prozess
handelt und vor allem bei höheren Rauschenergien teils große Ausreißer auftre-
ten können, wurde die Auswertung aller Verfahren für alle SNR-Werte 100-mal
mit unabhängig generierten verrauschten Spannungsvektoren durchgeführt. An-
schließend wurde der relative Fehler separat für jeden SNR-Wert für alle Funkti-
onsauswertungen bei Volumina von 60 bis 360 ml berechnet. Zur übersichtlichen
Darstellung der Ergebnisse ist in Tabelle 5.1 der Mittelwert aller relativen Fehler
und der Mittelwert über die Standardabweichungen der relativen Fehler gezeigt.
Die größte Robustheit gegenüber Messrauschen zeigt das SVDM-Verfahren
mit einem mittleren relativen Fehler von 4% bei 40 dB SNR, gefolgt vom PA-
RAM-Verfahren mit 15% bei 40 dB SNR. Am stärksten beeinflusst wird das
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Tabelle 5.1: Rauschanfälligkeit der Algorithmen, relativer Volumenfehler [%]
Algorithmus SNR [dB] ∞ 120 80 40
GI mean 0,02 0,02 0,03 62,69std 0,00 0,00 0,02 88,77
GIMF mean 0,01 0,01 0,23 1925,44std 0,00 0,00 0,30 2773,64
ECD mean 0,91 0,91 0,82 3223,07std 0,00 0,00 0,65 10653,39
ECDGI mean 0,00 0,00 0,01 106,16std 0,00 0,00 0,01 117,14
NN mean 0,00 0,00 6,32 652,87std 0,00 0,00 7,89 770,55
SVDM mean 1,16 1,16 1,16 4,22std 0,00 0,00 0,02 4,16
PARAM mean 7,23 7,46 7,96 15,41std 0,00 0,69 0,72 14,96
ECD-Verfahren. Hier zeigt sich der Einfluss von Messrauschen auf die Bildre-
konstruktion, das sich auf die anschließende Bildverarbeitung fortpflanzt. Das
GIMF-Verfahren wird ebenfalls stark beeinflusst, hier ist die Amplitude des
Nutzsignals verglichen zu den anderen Verfahren am geringsten (geringe disper-
sionsbedingte Spannungsdifferenz).
Insgesamt hat Messrauschen einen deutlichen Einfluss auf alle Verfahren. Da es
sich bei der untersuchten Blasenfüllung um einen langsamen Prozess handelt, ist
eine zeitliche Mittelung der Spannungsvektoren möglich und zur Unterdrückung
von Messrauschen zu empfehlen.
5.3.3 Einfluss der Urinleitfähigkeit
Wie bereits in anderem Zusammenhang untersucht, kann das GI-Verfahren nicht
zwischen einer Zunahme des Blasenvolumens und einer Zunahme der Urinleit-
fähigkeit unterscheiden (siehe Schlebusch u. a. 2014, Fig. 3). Um den Einfluss
einer variierenden Urinleitfähigkeit auf alle hier gezeigten Verfahren zu untersu-
chen, wurden Simulationsdaten mit einem Kontrast zwischen Urinleitfähigkeit
und umgebendem Gewebe von σu = 0, 5 ... 5 generiert. Das Training der Ver-
fahren wurde bei einem Kontrast von σu = 2 durchgeführt.
Abb. 5.12 zeigt die Ergebnisse für ein mittleres Volumen von 185 ml, das als
Referenz in Abb. 5.12 aufgetragen ist. Das ECD-Verfahren ist in den hier ge-
zeigten Ergebnissen unabhängig von der Urinleitfähigkeit und kommt mit einem
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Abbildung 5.12: Einfluss der Urinleitfähigkeit auf die Volumenschätzung: Das
tatsächliche Urinvolumen beträgt 185 ml, die Kalibrierung der Algorithmen wurde
bei einer Urinleitfähigkeit von σu = 2 durchgeführt, die Leitfähigkeit des Hinter-
grundes beträgt σbg = 1.
kleinen statischen Fehler (siehe Abb. 5.11) nah an das ideale Ergebnis. Das PA-
RAM-Verfahren nähert sich mit steigendem Kontrast dem korrekten Ergebnis
immer weiter an, sodass ab einem Kontrast von 4,5 das Volumen exakt berech-
net wird. Das multifrequente GIMF-Verfahren zeigt dagegen einen deutlichen,
aber moderaten Einfluss der Urinleitfähigkeit, GI und ECDGI einen fast identi-
schen starken Einfluss. SVDM und NN zeigen die stärkste Abhängigkeit von der
Urinleitfähigkeit.
5.3.4 Einfluss von Geometrieartefakten
Vor allem bei der Durchführung von Humanstudien ist die exakte Geometrie der
Elektrodenanordnung meist unbekannt. Darüber hinaus führt leichte Bewegung
oder Lageänderungen (Stehen vs. Liegen) zu einer Änderung der Elektrodengeo-
metrie (beispielsweise Bewegung/Verschiebung der Bauchdecke). Die dadurch
verursachte Differenzspannungskomponente wird von den vorgestellten Verfah-
ren möglicherweise auf eine Volumenänderung projiziert.
Um den Einfluss einer Geometrieänderung auf das Ergebnis der Verfahren zu
untersuchen, wurden die Verfahren am Modell eines zylindrischen Tanks mit
r = 15 cm trainiert, die anschließende Berechnung erfolgte auf Simulationsdaten
eines Tankmodells mit elliptischer Grundfläche (ra = 15 cm, rb = 10 cm). Die
damit abgebildete Geometrieänderung zwischen Training und Berechnung ist für
die Analyse bewusst extrem gewählt.
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Abbildung 5.13: Einfluss der Körperform auf die Volumenschätzung: Die Algo-
rithmen wurden an kreisförmiger Geometrie kalibriert, für die simulierten EIT-
Messungen kam eine elliptische Geometrie zum Einsatz.
Abbildung 5.14: Ausschnitt des Volumenfehlers von ± 500 ml der Ergebnisse
aus Abb. 5.13.
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Die Ergebnisse in Abb. 5.13 zeigen eine große Beeinflussung des SVDM- und
GIMF-Verfahrens. Daher sind Probleme dieser Verfahren mit Bewegungsartefak-
ten im Rahmen einer Humanstudie zu erwarten. Der Volumenfehler ∆V ist als
Ausschnitt in Abb. 5.14 gezeigt. Hier wird deutlich, dass das GI-Verfahren am
wenigsten von einer Geometrieänderung beeinflusst wurde und einen maximalen
Volumenfehler von ∆V = 64 ml bei 410 ml zeigt. Insgesamt kann geschlossen
werden, dass alle hier gezeigten Verfahren sensitiv auf Änderungen der Elektro-
dengeometrie reagieren.
5.3.5 Evaluation am Tankmodell
Um die Analyse der Algorithmen an realen Messdaten zu wiederholen, wurden
EIT-Messungen am Agar-Tankmodell (Doppelring-Variante aus Abb. 3.9 mit
Agar-Füllung und zylinderischem Einschluss wie in Abb. 3.8) durchgeführt. Als
Messsystem kam der Studienprototyp aus Abschnitt 3.3.4 zum Einsatz.
Die Messungen wurden mit 32 Elektroden durch Beschaltung beider Elektro-
denringe durchgeführt. Als Messmuster wurde für jeden Ring ein separates adja-
zentes Messmuster verwendet. Analog zum vorangegangenen Abschnitt werden
mit Ausnahme des PARAM-Verfahrens nur die Messungen des unteren Elektro-
denrings verwendet.
Auf Basis der vorliegenden Messdaten konnte mit dem PARAM-Verfahren in
seiner aktuellen Form keine Konvergenz erzielt werden, da das hinterlegte FEM-
Modell die Messdaten nur ungenügend beschreibt. Problematisch ist vor allem
die Inhomogenität der Differenz zwischen oberem und unterem Elektrodenring,
wie Abb. 5.15 zeigt: Während die gemessenen Spannungsamplituden des oberen
Ringes unter den Simulationsdaten liegen (linke Hälfte der Abbildung), überstei-
gen sie die Simulationsdaten für den unteren Ring (rechte Hälfte der Abbildung).
Da der Studienprototyp nur Messungen mit 16 Elektroden unterstützt, wurde
die Messung mit 32 Elektroden durch wechselseitiges Verbinden der Elektro-
denkabel des oberen und unteren Ringes durchgeführt. Möglicherweise führen
Unterschiede in den verwendeten Elektrodenkabeln und eine mögliche Austro-
ckung des Agars im oberen Bereich zu den beobachteten Abweichungen von der
Simulation. Das PARAM-Verfahren fehlt daher ebenso wie das GIMF-Verfahren
in der folgenden Auswertung.
Der in Abb. 5.16 gezeigte maximale Volumenfehler der übrigen Verfahren
liegt mit Ausnahme von NN im Bereich von ± 60 ml. Problematisch für das
NN-Verfahren ist der geringe Umfang von lediglich 6 Messungen des Tank-
Experimentes, sodass die Ergebnisse nicht die Eignung des Verfahrens für Hu-
manmessungen widerspiegeln. Den geringsten mittleren relativen Volumenfehler
in Höhe von 13 % weist das GI-Verfahren auf, gefolgt von SVDM mit einem
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Abbildung 5.15: Abweichung zwischen Zylinder-Modell und Simulation.
mittleren relativen Volumenfehler von 17 %. ECD- und ECDGI liegen beide im
Bereich von 26 %. Wie aus Abb. 5.16 ersichtlich, erfolgte die lineare Kalibrierung
bei den Randextrema 0 ml und 470 ml.
Um den Einfluss der Urinleitfähigkeit im Experiment abzubilden, wurden
für jedes Zylindervolumen Messungen mit demineralisiertem Wasser, 0,9 % und
1,8 % Kochsalzlösung durchgeführt. Vor jeder Messung wurde die Zylinderkavi-
tät mit der nachfolgenden Lösung gespült, um Verunreinigungen und in Folge
Veränderungen der Leitfähigkeit durch das vorangegangene Experiment zu re-
duzieren.
Zur Auswertung der Verfahren bei 1,8 % Kochsalzlösung wurde die ermittelte
Kalibrierung bei 0,9 % Kochsalzlösung verwendet. Die Ergebnisse in Abb. 5.17
sind vergleichbar zu den Simulationsergebnissen in Abb. 5.12. Die GI, ECD-
GI und SVDM-Verfahren zeigen einen deutlich volumenabhängigen Fehler. Im
Gegensatz zur Simulation zeigt das NN-Verfahren im Tank-Experiment eine ge-
ringere Beeinflussung als das GI-Verfahren. Das geometrische ECD-Verfahren
zeigt im Experiment bei großen Volumina eine negative Beeinflussung.
5.3.6 Evaluation im Rahmen einer Humanstudie
Bisher wurden die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Blasenvolumen-Rekon-
struktionsalgorithmen nur unter kontrollierten Bedingungen in der Computersi-
mulation oder im Laborversuch evaluiert. Im Folgenden soll daher die Auswer-
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Abbildung 5.16: Volumenfehler für verschiedene Zylindervolumina von 0,9 %
NaCl-Lösung am Agar-Tankmodell.
Abbildung 5.17: Volumenfehler einer Messung mit 1,8%iger NaCl-Lösung bei
Kalibrierung mit zwei Messungen bei 0 ml und 470 ml 0,9%iger NaCl-Lösung.
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(a) Ventral (b) Dorsal
Abbildung 5.18: Elektrodenanordnung der Probandenversuche.
tung nach der gleichen Systematik wie im vorangegangenen Abschnitt auf Basis
von Probandenmessungen wiederholt werden.
Zur Auswertung stehen im Rahmen einer routinemäßig durchgeführten Uro-
dynamik erhobene Messdaten von elf paraplegischen Probanden der Klinik für
Paraplegiologie des Universitätsklinikums Heidelberg zur Verfügung2. Aus diesen
Datensätzen wurden drei Probanden mit geringen Spastiken ausgewählt, um die
Bewegungsartefakte auf ein Minimum zu reduzieren. Darüber hinaus stehen drei
weitere Datensätze eines Probanden des neurologischen Rehabilitationszentrums
Godeshöhe in Bonn zur Verfügung3, die im Rahmen der regulären Selbstkathe-
terisierung des Probanden innerhalb eines Tages gewonnen wurden.
Alle Messungen wurden unter Verwendung des UroWatch-Studien-Prototypen
(siehe Abschnitt 3.3.4) durchgeführt. Als Elektroden wurden konventionelle EKG-
Klebeelektroden verwendet. Um eine reproduzierbare Positionierung der Elek-
troden zu gewährleisten, wurde vor Messbeginn der Hüftumfang des Probanden
bestimmt und äquidistante Striche auf einem Band markiert, das als Positionie-
rungshilfe diente. Anschließend wurde die Symphyse getastet und Elektrode 1
des EIT-Systems zwei Finger breit über der Symphyse platziert. Die weitere Po-
sitionierung der Klebeelektroden erfolgte relativ zur ersten Elektrode. Aufgrund
der Crena ani konnte Elektrode 9 nicht auf der Höhe der 1. Elektrode positio-
niert werden und wurde nach cranial aus der Elektrodenebene verschoben, bis
stabiler Klebekontakt gewährleistet war. Die resultierende Elektrodenanordnung
am Patienten zeigt Abb. 5.18.
2Genehmigung der Untersuchungen durch die Ethikkommission der Medizinischen Fakultät
Heidelberg, Geschäftszeichen S-458/2007 vom 10.12.2012.
3Genehmigung der Untersuchungen durch die Ethikkommission der Medizinischen Fakultät
der Rheinischen Friedrich-Wilhelms-Universität Bonn, Antrag 183/13 vom 15.11.2013.
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Alle EIT-Messungen erfolgten in Rückenlage, der Proband wurde angewiesen
Bewegungen von Rumpf und Beinen nach Möglichkeit zu unterlassen. Die Mess-
daten aus Heidelberg wurden im Rahmen einer routinemäßigen Urodynamik
durchgeführt, sodass hier eine retrograde Füllung der Harnblase mit Röntgen-
Kontrastmittel4 durch einen Intravesikalkatheter erfolgte. Da während der Fül-
lungsphase der Cystometrie die Eigendiurese unbekannt ist, werden zur Auswer-
tung die anschließenden Auslassmessungen im Rahmen der Uroflowmetrie ver-
wendet und das Blasenvolumen aus dem Uroflow rekonstruiert. Die Messungen
in Bonn erfolgten durch parallele Aufzeichnung von EIT und Uroflow während
steriler Einmalkatheterisierung, das Blasenvolumen wurde hier ebenfalls aus dem
Uroflow rekonstruiert.
Zur Berechnung der tomografischen Bilddaten wurde die geräteinterne ma-
trixbasierte Rekonstruktion des Goe MF II-Systems verwendet. Aufgrund der
teils starken Welligkeit der Messdaten wurde eine zeitliche Glättung von Rohda-
ten und rekonstruierten EIT-Bildpixeln durchgeführt und so Messrauschen sowie
zeitlich begrenzte Artefakte (Perfusion, Atmung, kurze Bewegungen) entfernt.
Im Gegensatz zur Auswertung der Simulationsdaten war die Blase in den To-
mogrammen teilweise nicht als isolierte Kreisform erkennbar, sondern als stern-
förmig ausgeweitete Struktur, umgeben von Rekonstruktionsartefakten. Für ei-
ne akzeptable Erkennung der Blasenstruktur musste daher die Kantenerken-
nung der ECD- und ECDGI-Verfahren modifiziert werden, sodass ein einfacher
Schwellwertfilter an Stelle des Canny-Algorithmus verwendet wird. Dazu wird
in einem ersten Schritt ein patientenindividueller Schwellwert bestimmt, der
anschließend zur Berechnung geschlossener Gebiete im Tomogramm verwendet
wird.
Da weder die exakte Körpergeometrie noch die genaue Elektrodenpositionie-
rung bekannt sind, war keine Konvergenz des PARAM-Verfahrens auf plausi-
ble Volumen- und Leitfähigkeitswerte möglich. Zwar wurde im Algorithmus die
Tank- durch eine generische Körpergeometrie ersetzt, dennoch übertrifft der aus
dem Modellfehler resultierende Spannungshub den Spannungshub durch plausi-
ble Urinvolumina um Größenordnungen, wie Abb. 5.19 zeigt.
Abb. 5.20 zeigt den Volumenfehler der Algorithmen am Datensatz Proband 8
der Heidelberg-Aufzeichnungen. Die Kalibrierung der Algorithmen erfolgte als
lineare Funktion mit drei Stützstellen bei voller, halbvoller und leerer Blase
des selben Datensatzes, für das Training des neuronalen Netzwerkes wurde eine
Stützstelle pro 200 Abtastpunkten (ca. alle 15 sec) bereitgestellt. Die Kurven zu
Proband 1 und Proband 9 wurden aus Gründen der Lesbarkeit in den Anhang
verschoben, siehe Abb. A.3 und Abb. A.4 auf Seite 135.
4Dr. Franz Köhler Chemie GmbH, Bensheim, Peritrast® Infusio 31 % (retro)
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Abbildung 5.19: Abweichungen zwischen Anatomiemodell des parametrischen
Rekonstruktionsverfahrens und tatsächlicher Körperform sowie ungenauer Elek-
trodenpositionierung sorgen für eine deutlich größere Abweichung als der Effekt
einer 740 ml Volumendifferenz.
Vor allem bei den Messdaten von Proband 8 fällt ein großer Volumenfehler
zu Beginn und Ende der Uroflowmetrie auf. Ein Fehler aufgrund von Filterung
kann weitestgehend ausgeschlossen werden, da die Daten vor der Filterung au-
ßerhalb des Filterfensters C1-stetig fortgesetzt wurden. Möglicherweise kann die
Abweichung auf die Uroflowmetrie zurückgeführt werden, da eine Benetzung von
Katheter, Trichter und Messbecher mit Urin in der Messdurchführung nicht be-
rücksichtigt wurden.
Die Auswertung der Heidelberg-Daten mit dem NN-Verfahren zeigt den ge-
ringsten Volumenfehler, wobei hier im Schnitt 29 Stützstellen für das Training
verwendet wurden, die anderen Algorithmen allerdings mit Hilfe einer linearen
Funktion mit drei Stützstellen kalibriert wurden. Mögliche Fehler an einer der
drei Stützstellen werden daher viel stärker gewichtet. Zweitbestes Verfahren ist
das GI-Verfahren mit einem Volumenfehler im Bereich von ± 20 ml, gefolgt vom
singulärwertbasierten SVDM-Verfahren. Die größte Abweichung zeigen die bei-
den Bildanalyse-gestützten Verfahren ECD und ECDGI, die von der teilweise
stark artefaktbehafteten Bildrekonstruktion beeinflusst werden.
Alle hier betrachteten Verfahren benötigen Trainingsdaten oder eine Kalibrie-
rung zur Schätzung des unbekannten Blasenvolumens. Bisher wurde die Kali-
brierung anhand des gleichen Datensatzes durchgeführt, der auch zur Auswer-
tung verwendet wurde. Dieses Vorgehen erlaubt die prinzipielle Bewertung der
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Abbildung 5.20: Fehler der Volumen-Rekonstruktion der Heidelberg-Messdaten,
Proband 8.
Abbildung 5.21: Fehler der Volumen-Rekonstruktion der Bonner Messdaten,
erste Messung des Probanden.
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Funktion der Verfahren und eine Aussage über ihre Linearität. Für praktische
Anwendungen ist es jedoch von großer Bedeutung, dass die aus einem Daten-
satz (beispielsweise der vorangegangenen Miktion) gewonnene Kalibrierung auch
für die nachfolgende Füllungsphase und anschließende Miktion ihre Gültigkeit
behält.
Die Messdaten der Pilotexperimente in Bonn liefern drei Datensätze des glei-
chen Probanden innerhalb eines Tages. Damit ist eine Kalibrierung der Verfah-
ren am ersten Datensatz und Bewertung an den zwei nachfolgenden Datensätzen
möglich. Die erste Messung wurde zur Kalibrierung ausgewählt, da sie einen gu-
ten Kompromiss aus Qualität der Messung und Miktionsvolumen (rund 190 ml)
darstellt. Leider fällt die zweite Messung mit einem Miktionsvolumen von 62 ml
heraus und wurde der Vollständigkeit halber nur im Anhang platziert, siehe
Abb. A.5 und Abb. A.6 auf Seite 136. Die dritte Messung bietet mit einem
Miktionsvolumen von 743 ml zwar die umfangreichste Messung, ist jedoch stark
artefaktbehaftet.
Auffällig am ersten Bonner Messdatensatz ist die gute Bildqualität des rekon-
struierten Tomogramms, was sich in einer entsprechend guten Volumenschätzung
im Bereich ± 20 ml der bilddatenbasierten Verfahren (GI, ECD, ECDGI) äußert,
wie Abb. 5.21 belegt. Der Volumenfehler der rohdatenbasierten Verfahren (NN
und SVDM) liegt im Bereich von ± 50 ml. Im Gegensatz dazu ist der Datensatz
der 3. Messung mit Artefakten behaftet, die sich in auf 80 ml respektive 100 ml
gestiegenen Fehlern der rohdaten- und bilddatenbasierten Verfahren äußern.
Dennoch wurde die Auswertung des dritten Messdatensatzes mit einer Kali-
brierung der fünf Verfahren am ersten Messdatensatz wiederholt, um die Gültig-
keit der gewonnenen Kalibrierung auf zeitlich nachfolgende Messungen zu über-
prüfen. Die Ergebnisse aus Abb. 5.23 zeigen eine deutliche Verschiebung der
Grundlinie aller fünf Verfahren, sodass keine akzeptable Volumenbestimmung
möglich ist. Das folgende Kapitel 6 stellt eine systematische Untersuchung eini-
ger Einflussfaktoren dar, die möglicherweise ursächlich für die schlechte Repro-
duzierbarkeit der Impedanz-Volumen-Beziehung über mehrere Messungen eines
Probanden hinweg sind.
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Abbildung 5.22: Fehler der Volumen-Rekonstruktion der Bonner Messdaten,
dritte Messung des Probanden.
Abbildung 5.23: Fehler der Volumen-Rekonstruktion der Bonner Messdaten,
dritte Messung des Probanden mit Kalibrierung der Verfahren am ersten Messda-
tensatz.
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5.4 Zusammenfassung
In diesem Kapitel wurden drei bildbasierte und drei rohdatenbasierte Verfahren
zur Ermittlung des geschätzten Harnblasenvolumens vorgestellt. Mit Ausnahme
des GI-Verfahrens wurden die vorgestellten Verfahren nach bestem Wissen des
Autors zum ersten Mal in der Impedanz-Zystovolumetrie eingesetzt.
Die bildbasierten Verfahren entsprechen dabei der klassischen Herangehens-
weise der EIT, indem zunächst ein tomografisches Schnittbild berechnet wird,
aus dem im zweiten Schritt das Blasenvolumen geschätzt wird.
Die rohdatenbasierten Verfahren bieten eine innovative Herangehensweise, in-
dem die Bildrekonstruktion als mögliche Fehlerquelle umgangen wird und der
Zielparameter direkt aus den räumlich verteilten Impedanzmessungen abgelei-
tet wird. Durch diese Herangehensweise handelt es sich streng genommen nicht
mehr um ein tomografisches Verfahren, sondern um die Verallgemeinerung der
EIT als mehrfache, räumlich verteilte Impedanzmessung.
Je nach Untersuchungsmethodik spielen verschiedene der hier vorgestellten
Verfahren ihre Vorteile aus. Während das ECDGI-Verfahren exzellente Ergeb-
nisse bei rauschfreien Simulationsdaten bietet, zeigt das SVDM-Verfahren nur
geringe Beeinflussung durch starkes Messrauschen. Zur Unterdrückung des Ein-
flusses einer unbekannten Urinleitfähigkeit eignen sich dagegen die Verfahren
ECD, GIMF und PARAM. In Anbetracht einer unbekannten Modellgeometrie
bietet das GI-Verfahren deutliche Vorteile. Letztendlich bietet das GI-Verfahren
auf Basis der vorliegenden Daten einen guten Kompromiss und zeigt auch am
Tankmodell und Humanversuch gute Ergebnisse.
Das größte Potential für zukünftige Verbesserungen bietet das PARAM-Ver-
fahren, das bisher vor allem durch Fehler in der Modellgeometrie beeinflusst
wird. Da eine Erweiterung auf weitere freie Parameter einfach möglich ist, kön-
nen Modellgeometrie und Elektrodenpositionen in der Rekonstruktion berück-
sichtigt werden. Mit steigender Anzahl der freien Parameter ist jedoch auch
eine deutlich größere Anzahl linear unabhängiger Messungen notwendig, sodass
multifrequente EIT-Messungen mit großer Elektrodenanzahl benötigt werden.
Alternativ kann die Qualität der eingebrachten a-priori-Information verbessert
werden, indem beispielsweise ein 3D-Scan die exakte Körpergeometrie und Elek-
trodenpositionierung liefert.
Lohnenswert ist ebenfalls ein Ausblick auf die Kombination verschiedener Ver-
fahren zur Steigerung der Robustheit der Volumenschätzung, sowie die Integra-
tion weiterer Parameter wie der Zeitspanne seit der letzten Miktion oder Infor-
mationen aus einem digital geführten Trinkprotokoll.
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Für den Einsatz der Impedanz-Zystovolumetrie am Patienten ist eine hohe Zu-
verlässigkeit und gute Reproduzierbarkeit des Volumenschätzwertes erforderlich,
um Risiken wie Reflux oder autonome Dysreflexie bei hohen Blasenvolumina für
den Patienten auszuschließen. Vor Durchführung einer breiten klinischen Studie
sind zum derzeitigen Stand der Technologie viele Einflussfaktoren unbekannt
und die Reproduzierbarkeit kaum abschätzbar. Daher soll in diesem Kapitel ei-
ne Analyse möglicher Fehlerquellen erfolgen, die sich negativ auf Zuverlässigkeit
und Reproduzierbarkeit der Volumenbestimmung auswirken könnten.
Messrauschen und ähnliche mittelwertfreie Einflüsse mit hoher zeitlicher Dy-
namik wie Atmung und Perfusion können erkannt und durch zeitliche Mittlung
aus dem Messsignal entfernt werden, da die Blasenfüllung im Vergleich eine ver-
nachlässigbare zeitliche Dynamik aufweist. Problematisch sind hingegen Verän-
derungen mit niedriger zeitlicher Dynamik, die unter Umständen nicht erkannt
und nicht vomMesssignal getrennt werden können. Neben Einflussfaktoren durch
die Messtechnik selbst sollen daher Urin- und Darmleitfähigkeiten sowie ein sta-
tischer Einfluss der Körperhaltung untersucht werden.
6.1 Thermische Drift der Messelektronik
In Versuchen mit dem Studienprototyp (siehe Abschnitt 3.3.4) wurde eine Drift
der GI beobachtet, die in der Lungen-EIT-Anwendung kaum auffällt, da die Re-
ferenz kontinuierlich nachgeführt wird und die Ventilation der Lungen zu einer
kontinuierlich großen Impedanzänderung führt. Da das Gerät im Betrieb sehr
warm wird, liegt die Vermutung nahe, dass nach der Inbetriebnahme die Tem-
peraturabhängigkeit der Systemkomponenten sichtbar wird.
Um diesen Einschwingvorgang systematisch zu untersuchen, wurden Messun-
gen mit einem EIT-Dummy durchgeführt, sodass eine kontrollierte, langzeitsta-
bile Last zur Verfügung steht. Der EIT-Dummy ist durch ein Flachbandkabel mit
dem Gerät verbunden, um eine Erwärmung des Dummys durch das EIT-Gerät
auszuschließen. Darüber hinaus wurden Dummy und EIT-Gerät vor Beginn der
Messungen 24 Stunden im Laborraum auf gleicher Temperatur gelagert.
Die Aufzeichnung erfolgte etwa 5 Minuten nach Inbetriebnahme des EIT-
Gerätes, da die Initialisierung (Übertragung der Firmware, Start der Software,
Konfiguration der Messung) einige Zeit in Anspruch nimmt und nicht umgangen
oder vorbereitet werden kann.
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Abbildung 6.1: Deutlicher Einschwingvorgang des Goe MF II-Gerätes in den
ersten zwei Stunden nach Inbetriebnahme, der zu signifikanten Fehlern in der Vo-
lumenbestimmung führen kann. Zum Vergleich ist die Signalamplitude von 100 ml
Kochsalzlösung angegeben.
Das Ergebnis der über fünfstündigen Messung zeigt Abb. 6.1. Gezeigt ist die
Summe des 208-Elemente großen Spannungsvektors im Zeitverlauf. In den ersten
drei Stunden ist ein deutlicher Einschwingvorgang offensichtlich. Um den resul-
tierenden Volumenfehler abzuschätzen, wurde die Differenz der EIT-Spannungs-
vektor-Summe bei Volumenänderung von 56,5 ml 0,9% Natriumchlorid-Lösung
aus Messdaten am Agar-Tankmodell bestimmt (siehe Abschnitt 3.2.2 und Ab-
schnitt 5.3.5) und zum Vergleich in Abb. 6.1 abgetragen.
Wird die Einschwingzeit von drei Stunden vor Messbeginn nicht eingehal-
ten, kann es zu signifikanten Volumenfehlern zwischen nachfolgenden Messun-
gen kommen. In der ersten Stunde ist die Änderung so stark, dass Volumenfehler
selbst innerhalb eines Auslassversuches signifikanten Einfluss bekommen können.
Selbst wenn das EIT-Gerät im Rahmen einer klinischen Studie im Dauerbe-
trieb verbleibt, sind die Probanden nicht kontinuierlich verbunden. Sieht das
Studiendesign beispielsweise eine regelmäßige EIT-Messung in festen Zeitinter-
vallen vor, wird der Proband nur für die Dauer der Messung mit dem Gerät
verbunden.
Dieses Szenario wurde nachgebildet, indem die Last nach der Aufwärmphase
von vier Stunden getrennt und nach einer Minute Wartezeit wieder verbunden
wurde. Nach einer weiteren Wartezeit von 15 min wurde die Routine wieder-
holt. Insgesamt erfolgten fünf Abtrennungen der Last, die die Vergrößerung von
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Abbildung 6.2: Jedes Abtrennen der Verbindung zwischen Goe MF II und EIT-
Dummy führt zu einem erneuten Einschwingvorgang, der jedoch einen neuen sta-
tionären Endwert erreicht. Zum Vergleich ist die Signalamplitude von 15 ml Koch-
salzlösung angegeben. Nach mehrmaligem Trennen und Wiederverbinden stabili-
siert sich die Differenz zum Ausgangswert.
Abb. 6.1 in Abb. 6.2 zeigt. Jede Abtrennung der Last bringt das EIT-Gerät
in Sättigung und verursacht bei Wiederanschluss einen erneuten Einschwing-
vorgang, wie Abb. 6.2 zeigt. Zusätzlich zum Einschwingvorgang kann darüber
hinaus eine Änderung des stationären Endwerts beobachtet werden, sodass EIT-
Messungen zwischen zwei Kabel-Verbindungsvorgängen nicht exakt aufeinander
referenzierbar sind und so zu einem Volumenfehler führen. Der entstehende Feh-
ler kann auch durch angemessene Wartezeit nicht reduziert werden, wie Abb. 6.3
zeigt. Selbst nach 80 min wurde der Ausgangswert im Experiment nicht wieder
erreicht. Allerdings kann Abb. 6.2 entnommen werden, dass sich der stationäre
Endwert im vorliegenden Experiment nach mehrfachen Abtrennvorgängen sta-
bilisiert. Diese Beobachtung deckt sich mit einer Analyse weiterer Messdaten am
Agar-Tank und sollte im Studienprotokoll berücksichtigt werden. Ebenfalls sollte
bei Verwendung anderer Hardware zukünftig jeweils die Drift analysiert werden,
um diese Fehlerquelle berücksichtigen und möglichst klein halten zu können.
6.2 Einfluss des Übergangs-Widerstands
Je nach Messprinzip wird die Impedanzmessung mehr oder weniger von der
Elektroden-Kontaktimpedanz beeinflusst. Während die Kontaktimpedanz bei
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Abbildung 6.3: Der Einschwingvorgang nach Anschluss der Last erreicht einen
ersten Zwischenwert nach 10 Minuten, der weitere Anpassungsvorgang ist sehr
langsam, sodass nach 80 Minuten noch ein äquivalenter Volumenfehler von 16 ml
bleibt.
der bipolaren Impedanzmessung (Abb. 2.6 (a)) den dominierenden Beitrag leis-
ten kann, wird sie bei tetrapolarer Messung (Abb. 2.6 (b)) unter Annahme eines
idealen Messgerätes Ri,mess →∞ unterdrückt. Unter Beachtung der parasitären
Kapazitäten der Elektrodenkabel kommt es jedoch auch bei idealem, tetrapola-
rem Messgerät zu einem Stromfluss über die Spannungselektroden, sodass in der
Praxis auch bei tetrapolarer Messung eine Auswirkung der Kontaktimpedanz
auf das Messergebnis zu erwarten ist.
In der Praxis wird der elektrische Kontakt zumMenschen in der Regel über gel-
haltige Klebeelektroden oder unter Zuhilfenahme von Elektrodengel hergestellt,
sodass eine Abnahme der Impedanz der Epidermis durch Aufnahme von Flüssig-
keit angenommen werden kann. Zur Quantifizierung dieses Effekts wurden zwei
Elektrodentypen (3M Red Dot EKG-Überwachungselektroden, sowie Fresenius
Medical Care BCM Einmalelektroden M351431) am Unterarm platziert und die
zeitliche Änderung der Kontaktimpedanz durch bipolare Impedanzmessung mit
einem Bioimpedanz-Spektroskopie-Gerät1 beobachtet.
Die Daten in Abb. 6.4 zeigen den zeitlichen Verlauf der Elektroden-Kontakt-
impedanz. Die relativ großen Fresenius-Elektroden bestätigen die vermutete Ab-
nahme der Kontaktimpedanz, wohingegen die 3M EKG-Elektroden eine Zunah-
1SFB7, ImpediMed, Pinkenba, Australien
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me der Kontaktimpedanz zeigen. Diese Beobachtung kann möglicherweise auf
ein Austrocknen des relativ kleinen Gelpads bei Hautkontakt zurückgeführt wer-
den. Insgesamt ist die beobachtete Impedanzänderung bei mittleren bis hohen
Frequenzen gering, im Bereich der EIT-Messfrequenz von 50 kHz beträgt die
Änderung der Kontaktimpedanz weniger als 50 Ω.
Abbildung 6.4: Zeitliche Änderung der bipolaren Impedanzmessung nach An-
bringung der Klebeelektroden zum Zeitpuntk t = 0 min.
Um die Sensitivität des Goe MF II auf Änderungen der Elektroden-Kontaktim-
pedanz zu quantifizieren, wurden Messungen am Tankmodell durchgeführt (sie-
he Abschnitt 3.2.2). Um die Kontaktimpedanz gezielt modifizieren zu können,
wurde zwischen Elektrode 1 und Wassertank-Elektrode ein Drehpotentiometer
eingebracht. Während der Messung wurde das Drehpotentiometer langsam von
0 Ω→ 1000 Ω erhöht.
Das Goe MF II zeichnet bei jeder EIT-Messung die Elektroden-Kontakt-
impedanz auf, sodass zeitsynchrone Information über Kontaktimpedanz und
EIT-Spannungsvektor bzw. Globalimpedanz vorliegen. Das Ergebnis der Mes-
sung in Abb. 6.5 zeigt den Effekt der Kontaktimpedanz. Eine Erhöhung um
250 Ω an einer einzelnen Elektrode bewirkt eine Änderung des summierten EIT-
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Spannungsvektors und damit auch der Globalimpedanz. Darüber hinaus ist eine
deutliche Zunahme des Messrauschens bei höheren Kontaktimpedanzen zu er-
kennen.
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Abbildung 6.5: Einfluss einer zusätzlichen Erhöhung des Übergangswiderstandes
von Elektrode 1 auf bis zu 1000 Ω durch ein Drehpotentiometer am Wassertank:
Bei hohen Übergangswiderständen nimmt das Messrauschen deutlich zu.
Die Auswirkungen auf das Messergebnis sind bei einer Änderung der Elektro-
den-Kontaktimpedanz von einigen 10 Ω weitestgehend vernachlässigbar, bei hö-
heren Kontaktimpedanzen ist jedoch eine deutliche Verschlechterung des Mes-
sergebnisses zu beobachten. Daher sollte immer ein guter und stabiler Elek-
trodenkontakt gewährleistet werden, zum Beispiel durch Einsatz sehr feuchter
Elektroden mit gutem Klebekontakt, wie den Ambu2 Blue Sensor VLC.
6.3 Urinleitfähigkeit
Wie bereits durch Simulation in Abschnitt 5.3.3 untersucht, ist ein Einfluss der
Urinleitfähigkeit auf den Volumenschätzwert zu erwarten. Bei unbekannter Urin-
leitfähigkeit führt dies zu Fehlern in der Volumenschätzung. Messdaten von zehn
stationär aufgenommenen paraplegischen Probanden in Abb. 6.6 zeigten eine
Spannweite der Urinleitfähigkeit von 5,9 mS/cm bis 32,2 mS/cm, obwohl alle
Probanden zeitgleich auf derselben Station behandelt wurden. Die Messungen
erfolgten drei Mal täglich (8:00, 12:00 und 16:00) an drei aufeinander folgenden
2Ambu GmbH, Bad Nauheim
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Abbildung 6.6: Variation der Urinleitfähigkeit zehn stationär behandelter para-
plegischer Patienten im Verlauf von drei aufeinanderfolgenden Tagen. Die Varia-
tion eines Patienten reicht von 4,8 mS/cm (Proband 6) bis 17,1 mS/cm (Proband
7).
Tagen. Die Streuung der Messwerte einzelner Probanden umfasste eine geringere
Spannbreite: von 4,8 mS/cm (Proband 6) bis 17,1 mS/cm (Proband 7).
Um den Einfluss der beobachteten Spannweite der Urinleitfähigkeit experi-
mentell zu ermitteln, wurden drei Lösungen aus demineralisiertem Wasser und
verschiedenen Konzentrationen gelösten Kochsalzes hergestellt (0%, 0,9% und
1,8% NaCl), die den Leitfähigkeitsbereich bis 32 mS/cm abdecken. Für die Expe-
rimente stand beim Projektpartner ein frischer Schweine-Kadaver (< 10 Minuten
post mortem) zur Verfügung. Durch den in Abb. 6.7 gezeigten Versuchsaufbau ist
es möglich, die Blase retrograd in Schritten von 50 ml mit einer Lösung definier-
ter Leitfähigkeit zu befüllen und anschließend schrittweise zu entleeren. Die EIT-
Messung erfolgte mit einem Dräger EEK13 (vergleichbar zu Goe MF II-System)
und einem Elektroden-Silikongurt mit 16 äquidistant verteilten Elektroden. Vor
Messbeginn wurde durch Elektrodengel ein guter Elektrodenkontakt sicherge-
stellt, sowie die Blase über den Katheter vollständig entleert und anschließend
eine Referenzmessung durchgeführt.
Die Befüllung der Blase erfolgte zunächst mit 0,9%iger Lösung, anschließend
mit 1,8%iger und zuletzt mit demineralisiertemWasser, um eine mögliche Schädi-
gung der Zellstruktur der Blasenwand an das Ende des Experimentes zu verschie-
ben. Aus zeitlichen Gründen war keine Zwischenspülung mit der nachfolgenden
Lösung möglich, zusätzlich trat in geringen Mengen Eigendiurese auf, sodass vor
3Dräger Medical GmbH, Lübeck, Deutschland
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Abbildung 6.7: Schematische Darstellung des Versuchsaufbaus zur kontrollierten
Analyse des Einflusses einer variierenden Urinleitfähigkeit auf die EIT-Messung
allem bei der Messung mit demineralisiertem Wasser von einer Steigerung der
Leitfähigkeit nach Infundierung auszugehen ist.
Aus den aufgezeichneten EIT-Daten wurden anschließend mittels Rekonstruk-
tionsmatrix Tomogramme berechnet und die Globalimpedanz bestimmt. Abb. 6.8
zeigt die Änderung der Globalimpedanz bezogen auf die Referenzmessung bei
leerer Blase für die untersuchten Kochsalz-Konzentrationen. Die direkte Be-
einflussung des Globalimpedanz-Volumen-Zusammenhangs ist offensichtlich. Bei
globalimpedanz-basierten Verfahren kann entsprechend davon ausgegangen wer-
den, dass eine Steigerung der Urinleitfähigkeit von 16 mS/cm (0,9%ige Koch-
salzlösung) auf 32 mS/cm (1,8%ige Kochsalzlösung) zu einem Volumenfehler
von etwa 50 mL führt.
Ein Ansatz zur Kompensation des Einflusses einer unbekannten Urinleitfähig-
keit wurde bereits im Rahmen dieser Arbeit entwickelt und publiziert (Schle-
busch u. a. 2014), basiert jedoch auf einer dreifachen tetrapolaren Impedanzmes-
sung und nicht auf einer vollwertigen EIT-Messung und soll hier aufgrund des
methodisch abweichenden Ansatzes nicht beschrieben werden.
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Abbildung 6.8: Einfluss der Urinleitfähigkeit auf die EIT-Messung, gezeigt ist
die Änderung der Globalen Impedanz bezogen auf eine leere Blase vor Beginn des
Experimentes.
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6.4 Bewegung und Körperposition
Zur Erprobung der Impedanz-Zystovolumetrie wurden unter anderem Messun-
gen mit elf paraplegischen Probanden durchgeführt, wie bereits in Abschnitt 5.3.6
dargestellt. Die Datensätze zeigen eine große Bandbreite der Messqualität, von
einer sehr linearen Impedanz-Volumen-Beziehung bei den Probanden 8 und 9
(Abbildungen 6.9a und 6.9b) bis zu deutlichen Abweichungen von der linearen
Ausgleichsgerade bei den Probanden 3 und 7 (Abbildungen 6.10a und 6.10b).
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Abbildung 6.9: In Ruhe sind gute lineare Impedanz-Volumen-Beziehungen mög-
lich.
Die zeitlich begrenzten, starken Artefakte in Abb. 6.10b sind auf starke Spasti-
ken des Probanden zurückzuführen, wohingegen Abb. 6.10a keine Auffälligkeiten
während der Messdurchführung zeigte. Eine Bewegung oder Lageänderung des
Probanden kann jedoch nicht ausgeschlossen werden, sodass auch hier mögli-
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Abbildung 6.10: Änderungen der Körperposition oder Bewegung der Probanden
reduzieren die Messqualität.
cherweise eine langsame Entspannung oder ein Abrutschen der Beine ursächlich
sein kann.
Während ein klassischer Bewegungsartefakt als zeitlich begrenzter Vorgang
durch wiederholte Messung entfernt werden kann, sind statische Einflüsse durch
die Position oder Lage des Körpers nicht direkt in der Globalimpedanz erkenn-
bar. Zur Betrachtung der Reproduzierbarkeit von Impedanz-Zystovolumetrie-
Messungen wird daher im Folgenden insbesondere der Einfluss statischer Lage-
änderungen betrachtet.
Dazu wurden im Tierversuch kontrollierte Änderungen der Körperposition
durch sukzessive Hochlagerung des rechten Hinterlaufs durchgeführt, während
für jede Position die Blase über einen Intravesikalkatheter mit 50 ml isotoni-
scher Kochsalzlösung befüllt und anschließend entleert wurde. Die EIT-Messung
erfolgte mit einem Dräger EEK 1 (vergleichbar zu Goe MF II Studienprototyp)
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mit einer 2×8 Doppelring-Elektrodenanordnung aus Dräger-Silikongurten. Den
Versuchsaufbau zeigt Abb. 6.11. Zur Hochlagerung wurden bis zu sieben gefaltete
Frottee-Handtücher mit einer Dicke von ca. 4 cm verwendet.
Nach Erreichen des maximalen Handtuchstapels wurde das Experiment mo-
difiziert und neben der Variation der Stapelhöhe auch der in Abb. 6.11 gezeigte
Spreizwinkel des rechten Hinterlaufs variiert. Dabei kamen die qualitativen Posi-
tionen A (weit nach außen gespreizt), B (normale, entspannte Position), C (nach
innen gedrückt, Spreizwinkel Null) zum Einsatz.
Abbildung 6.11: Schematische Darstellung des Versuchsaufbaus zur kontrollier-
ten Analyse von Lagerungsartefakten auf die EIT-Messung.
Das Ergebnis der ersten Messung mit ausschließlicher Variation der Stapelhö-
he zeigt Abb. 6.12. Neben zwei Kurven sind drei Trendlinien (A, B, C) gezeigt.
Die unkorrigierte Kurve zeigt die Summe des EIT-Spannungsvektors, die mit
der Globalimpedanz korreliert. Die korrigierte Kurve wurde für jede Lagerungs-
Iteration durch Subtraktion der Spannungssumme bei 50 ml Blasenvolumen ge-
bildet. So wird erreicht, dass alle 50 ml-Täler auf einem Niveau bei Linie C liegen
und der volumenbedingte Spannungshub verglichen werden kann. Die beiden ho-
rizontalen Trendlinien B und C verdeutlichen, dass der volumeninduzierte Span-
nungshub unabhängig von der Hochlagerung eine konstante Amplitude aufweist.
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Abbildung 6.12: Annähernd lineare Grundlinienverschiebung bei konstantem
volumeninduzierten Spannungshub der Spannungssumme bei Hochlagerung des
rechten Hinterlaufs.
Die dritte Trendlinie A zeigt hingegen, dass die Hochlagerung eine Verschiebung
der Grundlinie der EIT-Spannungen bewirkt, die in diesem Fall sogar sehr linear
verläuft.
Vergleichbar ist das Ergebnis aus Abb. 6.13 unter zusätzlicher Berücksichti-
gung des Spreizwinkels. In diesem Fall wird die Grundlinie durch Hochlagerung
und Spreizwinkel beeinflusst, der volumeninduzierte Spannungshub zwischen den
Linien A und B bleibt weitestgehend konstant.
Im Bereich der Lungen-EIT wurde der Einfluss von Bewegung und Körperpo-
sition bereits untersucht. Zhang u. Patterson (2005) untersuchte den Einfluss der
Ausdehnung des Brustkorbes bei Inspiration an einem auf Computertomografie-
Daten basierenden FE-Modell und konnte eine Veränderung der Elektrodenposi-
tion, eine Veränderung der Querschnittgeometrie und aus der Bewegung resultie-
rende Organverschiebungen als Einflussfaktoren identifizieren. Adler u. a. (1996)
beziffert den Einfluss der Elektrodenbewegung durch Brustkorb-Ausdehnung auf
bis zu 20% des resultierenden zeitdifferentiellen EIT-Signals. Die umfangreiche
EIT und Spirometrie Humanstudie von Coulombe u. a. (2005) bestätigt einen
großen Einfluss von Körperlage und Oberkörpergeometrie auf die EIT-basierte
Bestimmung des Lungenvolumens im Humanversuch, berücksichtigt jedoch nicht
direkt die Elektrodenpositionierung.
Um die Ursachen der Grundlinienverschiebung in Impedanz-Zystovolumetrie-
Daten einzugrenzen, wurden EIT-Messungen bei verschiedenen Bewegungsmus-
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Abbildung 6.13: Hochlagerung und Spreizwinkel führen zu einer Verschiebung
der Grundlinie der Spannungssumme.
tern aufgenommen. Durch Verwendung eines Vicon Motion Capturing Systems4
ist es möglich, zeitgleich zum EIT die Raumkoordinaten der EIT-Elektroden
und die Gelenkwinkel des Probanden aufzuzeichnen. Da das Blasenvolumen im
Rahmen der Eigendiurese konstant gehalten wurde, können die resultierenden
Daten als isolierte Artefakte durch geänderte Körperhaltung bezeichnet wer-
den. Die zeitgleiche Aufzeichnung von Elektrodenpositionen und Gelenkwinkeln
ermöglicht es, die Bewegung des Körpers mit der resultierenden Elektroden-
Verschiebung und dem EIT-Datensatz zu vergleichen.
Für das „motion capturing“ wurden neben den standardmäßigen Markerposi-
tionen für die Ganganalyse 16 zusätzliche Marker mittig auf den EIT-Elektroden
positioniert, wie Abb. 6.14 zeigt. Aufgrund der Positionierung des sakralen Gang-
analyse-Markers wurde die EIT-Elektrode 9 nach cranial verschoben, wie in
Abb. 6.14b dokumentiert. Zur Synchronisation von Bewegungs- und EIT-Mes-
sung wurde ein zusätzlicher Marker auf die linke Maustaste des EIT-Steuerrech-
ners angebracht, der zum Startzeitpunkt der EIT-Aufzeichnung durch die Hand
des Bedieners verdeckt wurde und so eine nachträgliche Synchronisation beider
Messungen ermöglicht. Zusätzlich zeichnet das Vicon-System eine zeitsynchro-
ne Video-Sequenz auf, sodass die Synchronisation auf Basis der Video-Sequenz
verifiziert werden kann. Die Ergebnisse der Bewegungsmessung sind dabei Raum-
koordinaten jedes Markers mit einer Abtastrate von 250 Hz, sowie durch ein un-
terlegtes Anatomie-Modell extrahierte Gelenkwinkel. Das durchgeführte Mess-
4Vicon, Oxford, Großbritannien
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(a) Ventrale EIT-
Elektroden- und
Beckenknochen-Marker
(b) Dorsale EIT-
Elektroden- und
Kreuzbein-Marker
(c) Marker der unteren
Extremität
Abbildung 6.14: Positionierung der Marker und EIT-Elektroden.
protokoll umfasst insgesamt 19 isolierte Bewegungsmuster im Stehen, Sitzen und
Liegen.
Zum Nachweis, ob ausschließlich eine Veränderung des Elektroden-Abstandes
oder zusätzlich interne Organverschiebungen zur Beeinflussung des EIT-Daten-
satzes führen, wurden zwei Bewegungsmuster ausgewählt. Beim ersten Experi-
ment handelt es sich um eine Ruhe-Messung im Stand unter tiefer Bauchatmung.
Beim zweiten Experiment handelt es sich um eine Messung in Rückenlage, bei
der drei Mal in Folge das rechte Bein angezogen und wieder gestreckt wird. Die
Bewegung im Hüftgelenk entspricht dadurch weitestgehend dem Versuch aus
Abb. 6.11 bei einem Spreizwinkel von 0°.
Zur Analyse des Atem-Einflusses im ersten Experiment wurden die paarweisen
Elektrodenabstände berechnet, die an der ersten EIT-Spannungsmessung betei-
ligt sind (Elektroden 1 und 2 für die Einspeisung und Elektroden 3 und 4 für
die Messung). Abb. 6.15 zeigt die Summe beider paarweisen Abstände als direk-
tes 250 Hz-Signal und als gleitender 0,5 s Mittelwert. Überlagert wird die erste
EIT-Spannung dargestellt, die dem Elektrodenabstand sehr gut folgt. Zwar sind
beide Signale nicht vollständig deckungsgleich, die Modulation der Elektroden-
abstände durch die Atmung kann jedoch als dominierender Einfluss bezeichnet
werden und eine mögliche Organverschiebung durch die Zwerchfell-Bewegung ist
nachrangig zu betrachten.
Für das zweite Experiment befinden sich nur noch die Elektroden 1–5 und
13–16 im Sichtfeld des Vicon-Systems, bzw. die übrigen Elektroden im Rücken-
bereich wurden entfernt. Darüber hinaus kam es im Liegen zu wiederholten
Tracking-Fehlern, sodass die Elektroden 2 und 3 zur Einspeisung und Elektro-
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Abbildung 6.15: Experiment 11: Ruhe-Messung im Stand mit tiefer Bauchat-
mung. Es ist die normierte EIT-Spannung 1 und die Summe der euklidischen Ab-
standsnorm beider beteiligter adjazenter Elektrodenpaare (|E1 − E2|+ |E3 − E4|)
dargestellt.
Abbildung 6.16: Analoges Experiment zum Schweineversuch bei 0° Spreizwinkel.
Es wird drei mal hintereinander der rechte Fuß bei 0° Spreizwinkel angestellt und
anschließend wieder abgesetzt. Es ist die Summe der euklidischen Abstände der
Elektroden |E1 − E2|+ |E3 − E4| sowie die 23. EIT-Spannung dargestellt. Da die
EIT-Kurve und die Änderung des Elektrodenabstandes nicht deckungsgleich sind,
kann bei aktiver Muskelaktivität der Einfluss auf die Messung nicht alleine auf
einzelne Elektrodenabstände zurück geführt werden.
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den 13 und 14 zur Messung als gültige adjazente EIT-Messmuster-Kombination
ausgewählt wurden, die über das gesamte Experiment keine Tracking-Probleme
aufweist. Die zu Abb. 6.15 methodisch analoge Auswertung des zweiten Expe-
rimentes zeigt Abb. 6.16. Der Einfluss des dreimaligen Anstellen und anschlie-
ßendem Ablegen des rechten Beines ist vor allem in der EIT-Spannung deutlich
erkennbar, die Abstände der in der Messung beteiligten Elektroden sind jedoch
nicht vollkommen deckungsgleich. Möglicherweise besteht für dieses Bewegungs-
muster neben dem Elektrodenabstand noch ein weiterer wichtiger Einflussfaktor.
Die Korrelationsanalyse zwischen einzelnen Elektrodenabständen und den EIT-
Spannungsdaten liefert für das zweite Experiment die höchste Korrelation von
r = 0.83 zwischen den lateral gegenüberliegenden Elektroden 5 und 13 sowie
der EIT-Spannung 160, wobei es auch hier nicht zu einer Deckungsgleichheit
kommt, wie das obere Diagramm in Abb. 6.17 zeigt. Der oberhalb der beweg-
ten rechten Hüfte liegende Elektrodenabstand zwischen den Elektroden 15 und
16 ist sogar von der Beinbewegung unabhängig, wie das untere Diagramm in
Abb. 6.17 zeigt. Daraus kann abgeleitet werden, dass nicht nur die adjazenten
Elektrodenabstände, sondern analog zur Analyse von Zhang u. Patterson (2005)
auch der Querschnitt der untersuchten Elektrodenebene von Bedeutung ist.
Darüber hinaus sind in den EIT-Daten einzelne Messmuster-Kombinationen
aufgefallen, die sich durch die doppelte Änderungs-Frequenz von der reinen Bein-
bewegung und den Elektrodenabständen unterscheiden. Ein Vergleich mit dem
Winkel der rechten Hüfte in Abb. 6.18 zeigt jedoch, dass die doppelte Frequenz
der EIT-Spannung 157 in der z-Komponente des Hüftwinkels enthalten ist, dar-
über hinaus liegt die x-Komponente fast deckungsgleich mit der EIT-Spannung
170. Die doppelte Änderungsfrequenz kann dabei auf die Muskelanspannung
während des Anstellens bzw. Ablegens des Beines hindeuten. Aufgrund starker
Beeinflussung von Elektromyogramm-Messungen durch das EIT-System kann
dieser naheliegende Zusammenhang jedoch nicht belegt werden. Die im Ver-
gleich zu den Elektrodenabständen gute Korrelation von Hüftwinkel und EIT-
Spannungsdaten deutet jedoch darauf hin, dass es durch die Winkeländerung
neben einer Bewegung der Elektroden auch zu Impedanzänderungen bzw. Im-
pedanzverschiebungen durch eine Anspannung und Bewegung der Hüft- und
Oberschenkelmuskulatur im Inneren kommt.
Schlussfolgernd kann zusammen gefasst werden, dass die beobachteten Posi-
tions- und Bewegungsartefakte in abdominalen EIT-Messungen nicht ausschließ-
lich auf eine Bewegung der Elektroden zurück geführt werden kann, sondern
dass die gesamte Querschnittänderung sowie Veränderungen der Muskelgruppen
ebenfalls Einfluss haben. Reproduzierbare Impedanz-Zystovolumetrie-Messungen
sollten daher am besten in entspannter Rückenlage mit klar definierter Positio-
nierung der Beine durchgeführt werden. Bei einem möglicherweise notwendigen
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Abbildung 6.17: Darstellung zweier exemplarischer paarweiser Elektrodenab-
stände und der dazu am höchsten korrelierten EIT-Spannung des Experiments aus
Abb. 6.16: Die größte Korrelation von r = 0.83 zwischen einem paarweisen Elek-
trodenabstand und einer EIT-Spannung tritt bei der 160. EIT-Spannung und dem
Elektrodenabstand |E5 − E13| auf (oberes Diagramm). Im Gegensatz dazu ist der
paarweise Elektrodenabstand |E15 − E16| sogar von der Hüftbewegung unabhän-
gig, obwohl das Elektrodenpaar in räumlicher Nähe zum Hüftgelenk liegt (unteres
Diagramm). Dies bekräftigt die These, dass die Beeinflussung der Globalimpedanz
nicht ausschließlich auf den Abstand beteiligter Elektroden zurückzuführen ist.
Austausch der Elektroden sollte eine millimetergenaue Positionierung der neuen
Elektrode erfolgen.
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Abbildung 6.18: Untersuchung der Korrelation von EIT-Spannung und einzel-
nen Raumrichtungskomponenten des Hüftwinkels des gleichen Experiments aus
Abb. 6.16. Die x-Komponente des Hüftwinkels folgt gut der Anstellen-Ablegen-
Bewegung des rechten Beins und zeigt eine gute Korrelation mit der 170. EIT-
Spannung (unteres Diagramm). Die z-Komponente zeigt hingegen die doppelte
Frequenz, die sich auch in der 157. EIT-Spannung zeigt (oberes Diagramm). Dies
deutet auf einen Einfluss der Muskelgruppen auf das Messsignal hin, da die Kom-
ponente doppelter Frequenz in keinem paarweisen Elektrodenabstand enthalten
ist.
6.5 Zusammenfassung
Bezogen auf das Goe MF II-System zeigen die Analysen zur Drift die Notwen-
digkeit einer dreistündigen Aufwärmphase des Gerätes auf. Vor allem innerhalb
der ersten Stunde nach Inbetriebnahme des Gerätes kann es durch den Auf-
wärmvorgang des Systems zu Volumenfehlern von über 200 ml kommen. Dar-
über hinaus wurde eine Veränderung des stationären Endwerts der Impedanz
durch Abtrennen und Wiederverbinden der Last beobachtet, der sich im Labor-
versuch nach mehreren Wiederholungen stabilisiert. Die zeitliche Veränderung
des Elektroden-Haut-Kontaktes innerhalb der ersten 45 min wirkt sich kaum
auf die EIT-Messung aus. Allerdings sollte auf guten Elektrodenkontakt geach-
tet werden, da eine hohe Elektroden-Haut-Kontaktimpedanz zu einer deutlichen
Zunahme des Messrauschens führt.
Die Urinleitfähigkeit variiert selbst für Patienten auf der gleichen Station in
einem weiten Bereich, obwohl ein vergleichbarer Tagesablauf und eine ähnliche
Nahrungsaufnahme angenommen werden können. Die algorithmische Berück-
sichtigung der Urinleitfähigkeit ist daher ein wichtiger Aspekt für reproduzier-
bare Volumenschätzungen. Darüber hinaus konnten in Tier- und Humanversu-
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chen deutliche Einflüsse der Lagerung des Probanden nachgewiesen werden. Die
Positionierung der Beine bewirkt eine Verschiebung der statischen Impedanz
(Grundlinie), die volumenbezogene Impedanzänderung bleibt bei der untersuch-
ten Bewegungsform konstant. Die Veränderung der Grundlinie kann dabei auf
eine Änderung der Elektrodenposition, des Körperquerschnitts und der Hüftmus-
kulatur im Becken zurück geführt werden und sollte durch eine standardisierte
Messposition eliminiert werden, bis algorithmische Verfahren zur Kompensation
verfügbar sind.
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Einige Patientengruppen, wie Menschen mit Querschnittlähmung oder Menschen
mit OBS, leiden unter einer gestörten Wahrnehmung von Harndrang, meist ver-
bunden mit einer Störung der willkürlichen Entleerung der Harnblase. Vor allem
bei Querschnittlähmung ist daher oft der intermittierende Selbstkatheterismus
zur Entleerung der Blase über einen durch die Harnröhre eingeführten Katheter
erforderlich. Da das genaue Blasenvolumen in der Regel unbekannt ist, erfolgt
die Entleerung bislang nach einem festen Zeitschema. Eine zu häufige Kathete-
risierung stellt dabei einen unnötig hohen Aufwand für die Betroffenen dar und
führt zu einer Erhöhung der Pflegekosten und einer Steigerung des Risikos für
Harnwegsinfektionen oder Verletzungen der Harnröhre. Andererseits birgt vor al-
lem eine zu späte Entleerung das Risiko von Komplikationen wie Überdehnung
der Blasenwand, Reflux mit möglicher Nierenbeckenentzündung oder Hydrone-
phrose, sowie autonomer Dysreflexie. Vor allem die autonome Dysreflexie ist die
Hauptursache für urologische Notfälle bei querschnittgelähmten Patienten. Zur
Vermeidung unnötiger Komplikationen ist daher eine bedarfsorientierte Entlee-
rung der Harnblase erstrebenswert, wozu eine ausreichend häufige, automatische
Bestimmung des Harnblasenvolumens erforderlich ist.
Das dieser Arbeit zugrunde liegende Verfahren der Impedanz-Zystovolumetrie
basiert auf einer nicht-invasiven Bestimmung der abdominellen Impedanz. Da
sich die Leitfähigkeiten innerhalb und außerhalb der Blase unterscheiden, ist
eine Impedanzänderung bei Zunahme des Blasenvolumens messbar. Impedanz-
basierte Verfahren bieten dabei den Vorteil einer kostengünstigen, automatischen
und für den Patienten belastungsfreien Messung, sodass eine kontinuierliche Be-
stimmung des Blasenvolumens möglich wird.
Frühere Anwendungen der Impedanz-Zystovolumetrie verwenden eine einfa-
che tetrapolare Impedanzmessung zur Schätzung des Blasenvolumens und konn-
ten einen linearen Zusammenhang zwischen Blasenvolumen und Messsignal auf-
zeigen (Abschnitt 2.1.3). Grundlage dieser Arbeit ist die Fragestellung, ob die
EIT ebenfalls zur Bestimmung des Blasenvolumens genutzt werden kann und
möglicherweise Vorteile bietet. Die EIT ist ein Verfahren zur Bestimmung der
räumlichen Impedanzverteilung eines Volumenkörpers durch Stromeinspeisung
und Spannungsmessung über Elektroden auf der Oberfläche des Volumenkör-
pers. Die Vorarbeit von Leonhardt u. a. (2011) konnte eine lineare Beziehung
zwischen Blasenvolumen und einem EIT-basierten Parameter nachweisen, be-
obachtete allerdings eine Ungewissheit über das Vorzeichen der ansonsten ho-
hen linearen Korrelation. Möglicherweise kann das Ergebnis durch Verwendung
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einer auf die Impedanz-Zystovolumetrie zugeschnittenen Elektrodenanordnung
verbessert werden.
Daher wurde in der vorliegenden Arbeit eine systematische Analyse von Elek-
trodenanordnungen und die Entwicklung von Algorithmen zur EIT-basierten
Volumenschätzung durchgeführt und die prinzipielle Eignung der EIT in die-
sem Anwendungsfeld nachgewiesen. Zunächst wurden die notwendigen Systeme
und Verfahren zur Durchführung von Messungen und Analysen geschaffen. Ne-
ben der Entwicklung von FE-Modellen (Abschnitt 3.1) zählen dazu der Aufbau
von Labormodellen (Abschnitt 3.2) und die Entwicklung der Messtechnik selbst
(Abschnitt 3.3).
Da keine Vorarbeiten zu Impedanz-Zystovolumetrie-Elektrodenanordnungen
existieren, wurden geeignete Kandidaten durch anatomische Überlegungen er-
stellt oder aus anderen EIT-Anwendungsfeldern übertragen (Abschnitt 4.2). Dar-
über hinaus wurden Methoden entwickelt, die eine quantitative Bewertung von
Elektrodenanordnungen ermöglichen (Abschnitt 4.3). Die Anwendung der ent-
wickelten Methoden erfolgte auf Basis von FEM-Untersuchungen der Elektro-
denanordnungen.
Leonhardt u. a. (2011) verwendeten für ihre Arbeiten die Korrelation zwischen
GI und Infusionsvolumen im Rahmen der Urodynamik. Dabei lässt die GI einen
Großteil der Information, nämliche die räumliche Verteilung der Impedanz, un-
beachtet. Zur Volumenschätzung wurden daher neben der GI sechs weitere Ver-
fahren entwickelt, die andere Ansätze verwenden. Drei Verfahren basieren wie
die GI auf dem rekonstruierten Tomogramm (Abschnitt 5.1), wohingegen die üb-
rigen direkt auf den Messdaten des EIT-Systems operieren (Abschnitt 5.2). Die
Evaluation in der FEM-Simulation, im Laborversuch und an Humandaten zeigt
die prinzipielle Eignung sowohl des tomografischen als auch des parametrischen
Ansatzes zur Volumenschätzung. Die Betrachtung verschiedener Einflüsse wie
Messrauschen, Variation der Urinleitfähigkeit und Änderung der Körpergeome-
trie zeigt die Stärken und Schwächen der jeweiligen Verfahren (Abschnitt 5.3.2–
Abschnitt 5.3.4).
Während einer Humanstudie zur Evaluation der untersuchten Elektrodenan-
ordnungen in-vivo wurden teilweise extreme Artefakte beobachtet, sodass eine
Auswertung der Messdaten nicht möglich war. Daher erfolgt im letzten Kapi-
tel der vorliegenden Arbeit eine Charakterisierung von Effekten, die sich nega-
tiv auf die Qualität der Messung auswirken und beim Entwurf eines Studien-
Messprotokolls Beachtung finden sollten.
Die vorliegende Arbeit hat viele Grundlagen für die Anwendung der EIT in
der Impedanz-Zystovolumetrie geschaffen. Die prinzipielle Eignung konnte im
Humanversuch nachgewiesen werden, unter anderem durch den Nachweis einer
sicheren negativen Korrelation zwischen GI und Blasenvolumen. Darüber hin-
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aus wurden auch in anderen Bereichen anwendbare Methoden zur qualitativen
und quantitativen Bewertung von Elektrodenanordnungen geschaffen. Die vor-
gestellten Verfahren zur Volumenschätzung gehen methodisch deutlich über den
Ansatz der Vorarbeiten hinaus.
Weiteres Forschungspotential bietet vor allem die Steigerung der Vergleichbar-
keit verschiedener Messungen eines Probanden. Dazu sollte in erster Linie eine
große Datenbasis standardisiert durchgeführter Probandenmessungen im Zeit-
verlauf geschaffen werden, um anschließend geeignete Referenzierungsprinzipien
zu ermitteln. Möglicherweise erweist sich in Folge auch die Kombination einzel-
ner Verfahren zur Nutzung der jeweiligen spezifischen Stärken als vorteilhaft.
Darüber hinaus könnte die Integration weiterer Sensoren, beispielsweise zur Er-
kennung der Körperhaltung, zur weiteren Steigerung der Zuverlässigkeit genutzt
werden.
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A Anhang
A.1 Einspeisemuster des CardinalHealth Goe MF II-Systems
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Abbildung A.1: Adjazentes CardinalHealth Einspeisemuster.
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Abbildung A.2: Polares CardinalHealth Einspeisemuster durch Umsortieren der
Elektrodenverbindungen des adjazent messenden Goe MF II-Systems.
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A.2 Evaluation der Algorithmen im Rahmen einer Humanstudie
A.2 Evaluation der Algorithmen im Rahmen einer Humanstudie
Abbildung A.3: Vergleich der Algorithmen am Datensatz HD Proband 1.
Abbildung A.4: Vergleich der Algorithmen am Datensatz HD Proband 9.
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Abbildung A.5: Vergleich der Algorithmen am Datensatz Bonn, Messung 2. Die
Kalibrierung der Algorithmen erfolgte an drei Stützstellen bei voller, halbvoller
und leerer Blase desselben Datensatzes.
Abbildung A.6: Vergleich der Algorithmen am Datensatz Bonn, Messung 2. Die
Kalibrierung der Algorithmen erfolgte an drei Stützstellen bei voller, halbvoller
und leerer Blase des Datensatzes der ersten Messung (Bonn, Messung 1).
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